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PRÉFACE 


L ’essor de la Chirurgie Orthopédique au cours des dernières décennies et 
le niveau sans cesse dépassé de ses performances sont les fruits d’une poli¬ 
tique de rigueur dans différents domaines : 

— rigueur dans la formation des chirurgiens de cette discipline dont on 
exige un long apprentissage dans des services spécialisés ; 

— rigueur dans l’exécution des techniques opératoires d’où sont exclus 
toute improvisation hasardeuse, tout à peu près plus ou moins « pifomé- 
trique » ; 

— rigueur dans le choix de matériaux dont l’utilisation a ouvert les 
voies du progrès, mais dont les qualités conditionnent les résultats. 

Précision et fiabilité sont les maîtres mots du chirurgien orthopédiste qui 
prépare et exécute son ostéotomie comme le fait un ingénieur des Ponts et 
Chaussées pour l’arche d’un pont. Une bonne connaissance des lois physi¬ 
ques et des règles de la mécanique lui est nécessaire, mais il lui est indis¬ 
pensable aussi d’intégrer l’application de ces données à la matière vivante. 
C’est là l’originalité, la difficulté et l’intérêt aussi, de la biomécanique. 

Les travaux et publications dans ce domaine, les conférences et séminai¬ 
res d’enseignement qui se multiplient au fil des années, témoignent bien des 
préoccupations actuelles des chirurgiens de l’appareil locomoteur. Parfois, 
cependant, le lecteur ou l’auditeur se sentent un peu dépassé par le très haut 
niveau des articles et des exposés qui font appel à des données scientifiques 
telles qu’elles constituent un mur infranchissable pour la compréhension. 

C’est le grand mérite de Dominique Poitout d’avoir voulu sortir la bio¬ 
mécanique de la tour d’ivoire des super spécialistes, pour que tout chirur¬ 
gien orthopédiste, chevronné ou encore en formation, puisse bénéficier des 
éléments de connaissance aujourd’hui indispensables à la bonne exécution 
de sa tâche quotidienne. 

Son mérite n’est pas moindre d’avoir su rassembler une équipe de grande 
compétence dont la diversité, loin de nuire à l’unité de l’ouvrage, a permis 
d’aborder, sous tous ses aspects théoriques et pratiques, la biomécanique 
orthopédique. 






VI 


PRÉFACE 


L’ensemble des matériaux fait l’objet d’une étude concernant leurs 
propriétés physico-chimique et mécaniques. La spécificité biologique est 
exposée dans les chapitres consacrés à la biomécanique tissulaire de l’os et 
du cartilage, ainsi qu’à la cinésiologie. 

Toutes ces notions fondamentales débouchent sur une étude très complé¬ 
té d’applications pratiques dans tous les domaines concernés de la chirurgie 
de l’appareil locomoteur. 

Puis-je ajouter, enfin, que l’entreprise était difficile de répartir le travail 
entre une équipe si nombreuse et d’obtenir de chacun une discipline, quant 
à la forme des textes et aux délais impartis. 

Il a fallu, pour réussir, les qualités de dynamisme et de persévérance de 
Dominique Poitout, que je suis heureux de féliciter. 

Professeur André Trifaud 
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PRÉAMBULE 


Pendant de nombreuses années les chirurgiens ont basé l’apprentissage de 
leur art sur l’expérience clinique de leurs aînés. Les expérimentations animales et 
cliniques étaient la seule façon d’étudier les nouveaux matériels proposés. 

L’expérience de la chirurgie orthopédique et traumatologique permettait de 
décider du type d’ostéosynthèse à pratiquer ainsi que du matériel à utiliser pour la 
réaliser. Une impasse complète était faite sur les propriétés mécaniques des 
matériaux utilisés et un mur existait entre les concepteurs et les utilisateurs de ces 
matériels. 

La connaissance des principes biomécaniques des ostéosynthèses complète 
les données physiques propres à chaque matériel utilisé. 

La seule étude comparative des échecs ou des succès de telle ou telle méthode 
est considérée maintenant comme étant insuffisante, et doit être complétée par des 
connaissances biomécaniques précises. Celles-ci vont permettre de prévoir révolu¬ 
tion de la fracture après mise en place de matériel d’ostéosynthèse ou la longévité 
de la prothèse articulaire choisie. 

Sous le terme de « biomécanique » de nombreux auteurs font entrer des 
notions extrêmement diverses tel que : 

— l’analyse des mouvements du corps humain, avec une étude particulière 
pour les données anatomiques physiologiques et cinésiologiques, 

— l’analyse des forces qui s’appliquent sur les segments osseux et mobilisent 
les articulations par l’intermédiaire des muscles, 

— l’étude des contraintes qui vont entraîner des mobilisations, des 
déformations, des ruptures ligamentaires ou osseuses. 

C’est une vision très fondamentaliste, anatomique et fonctionnelle de 
cette matière. Mais l’orthopédiste doit être pratique et savoir à quoi vont servir 
ces notions nouvelles. 

Il faut donc ajouter à ces bases anatomiques l’étude des matériels d’ostéo¬ 
synthèse et des constituants des prothèses, qui sont utilisés. Leur choix par le 
chirurgien orthopédiste ou traumatologue ne doit pas être le fruit du hasard. 

Comme il est normal de connaître la composition de tel ou tel médicament, 
ses contre-indications, ainsi que ses réactions avec d’autres produits utilisés 
conjointement, il nous paraît capital de connaître les propriétés mécaniques et 
métallurgiques des matériels utilisés, ainsi que leurs inter-actions avec les tissus 
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voisins. Il ne faut pas oublier que nous sommes amenés à les laisser en place de 
nombreuses années dans le corps humain. 

En définitive la biomécanique orthopédique est à la fois l’étude des 
contraintes qui s’exercent sur les os, les articulations ou les systèmes musculo- 
ligamentaires, mais également l’étude de la composition et de la résistance des 
matériaux utilisés pour réaliser une ostéosynthèse ou une arthroplastie ; l’objectif 
final étant de rendre une fonction normale au patient qui s’est confié à nous. La 
durée de vie du matériel utilisé devant être la plus longue possible, du moins pour 
ce qui concerne les arthroplasties et les ligamentoplasties. 

Cet ouvrage de biomécanique orthopédique n’a pas la prétention d’être 
exhaustif et des chapitres entiers concernant telle ou telle partie de l’orthopédie, de 
la traumatologie, ou de la biomécanique ont été volontairement passés sous 
silence. 

Je tiens à remercier très amicalement les différents auteurs qui ont bien voulu 
participer à la réalisation de cet ouvrage et accepté de résumer en quelques pages 
leur connaissance et le fruit de leur expérience. 

J’ai voulu associer dans sa réalisation des scientifiques (mathématiciens, 
physiciens, chimistes, métallurgistes), des biologistes, des physiologistes, des 
anatomistes, ainsi que des chercheurs, industriels, ou du CNRS et de l’INSERM, 
et bien sûr des chirurgiens orthopédistes et traumatologues qui utilisent les 
matériels réalisés par les premiers, selon leurs indications. 

L’expérience des cliniciens doit idéalement s’associer à celle des ingénieurs et 
scientifiques qui possèdent la technologie de ces matériaux mais n’ont souvent 
qu’une connaissance biologique superficielle ne leur permettant pas toujours 
d’appréhender la totalité des applications médicales de leur science. 

Les industriels et constructeurs de matériel doivent avoir une place de 
première importance dans cette conception globale de la biomécanique orthopé¬ 
dique, du fait des retombées économiques qu’entraîne la fabrication des biomaté¬ 
riaux pour notre pays. 

La plupart des matériaux utilisés font appel à des substances industrielles 
développées initialement à des fins non médicales comme par exemple les alliages 
de titane ou les composites carbone-carbone de l’industrie aéronautique. 

Si les aspects fonctionnels des matériaux implantés peuvent être prévus avec 
une certaine fiabilité, il est bien souvent difficile de prévoir leur tolérance clinique. 

Les progrès réalisés ces dernières années, dans l’étude de l’interface entre 
matériaux et tissus vivants, ont permis la création d’implants beaucoup plus fiable 
et performants ; cependant la biocompatibilité des matériaux utilisés n’est pas 
encore totalement satisfaisante, ce qui justifie une intensification des recherches et 
la multiplication des rapports entre concepteurs et utilisateurs. 

Cet ouvrage de base n’a comme objectif que de rappeler un certain nombres 
d’éléments fondamentaux de mécanique, de physique, de cinésiologie, d’anatomie, 
ainsi que quelques applications orthopédiques et donnera, je l’espère, au lecteur 
l’envie de compléter ses connaissances dans tel ou tel domaine. 

Il est en effet important, de souligner que les orthopédistes sont des clini¬ 
ciens, soignent des malades et que, si l’évolution clinique n’est pas conforme à leur 
souhait, alors que la théorie et les calculs sont exacts, il ne faut pas essayer de 
savoir comment cela « devrait marcher », mais pourquoi « cela ne marche pas ». 

Tant de paramètres interviennent en clinique humaine qu’il est souvent 
difficile, en essayant de schématiser un mouvement, ou de définir les contraintes 
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s’exerçant sur tel matériel, de prendre en compte la totalité des paramètres physio¬ 
logiques normaux. 

La théorie est souvent séduisante mais les interprétations erronées font 
parfois que la réalisation pratique ne donne pas le résultat escompté. Le chirurgien 
est un artisan qui façonne une pièce dans des conditions anatomiques souvent 
difficiles dont il faut tenir compte quand on réalise un matériel devant être mis en 
place chez l’homme. 

La biomécanique orthopédique doit permettre au chirurgien de mieux 
comprendre le mécanisme des lésions retrouvées en clinique humaine, de choisir 
en connaissance de cause le matériel adéquat, de compléter son expérience 
clinique, mais ne peut en aucun cas remplacer son habileté, sa compétence 
technique, ni son bon sens. 

Ces trois conditions nécessaires à la réussite de l’intervention ne s’apprennent 
qu’en salle d’opération au contact de ses aînés et de ses maîtres. Aucune théorie ne 
pourra jamais remplacer ce lent compagnonnage qui reste le primum movems de 
l’enseignement chirurgical. 


Professeur Dominique G. Poitout 
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Dans un ouvrage consacré à la biomécanique orthopédique, il était indispen¬ 
sable d’introduire une partie consacrée aux fondements théoriques de la méca¬ 
nique afin de présenter aux lecteurs les lois qui régissent les mouvements et les 
forces dans un système mécanique aussi complexe que le corps humain. 

Mais une intervention de chirurgie orthopédique se traduit, dans la plupart 
des cas, par la mise en place d’éléments étrangers au corps humain. Ce sont les 
biomatériaux, différents des matériaux biologiques (os, muscles, sang, etc...), avec 
lesquels ils seront en contact. La connaissance de ces matériaux, de leur compor¬ 
tement au cours d’utilisation, et, en particulier de leurs caractéristiques physiques 
et chimiques, constituent une autre part importante de cet ouvrage. 

Les biomatériaux.— On peut définir les biomatériaux comme étant des 
substances naturelles ou de synthèses qui, étant amenées à remplacer ou à assister 
un matériau biologique, devront être tolérées de manière provisoire ou définitive, 
dans le corps humain. 

Cela recouvre un champ d’application très vaste : 

— implants internes : matériel de fixation orthopédique, prothèses d’articula¬ 
tion, valves cardiaques, stimulateurs, etc... 

— appareils externes : dialyse rénale, 

— prothèses dentaires : à la fois internes et externes, 

— substituts de certains fluides : émulsion fluorocarbonée qui assure le 
transport de l’oxygène à la place du sang. 

La liste en serait longue car elle s’enrichit en permanence. 

Ces matériaux de remplacement se trouvent placés en contact avec des tissus 
vivants. Cela leur impose un certain nombre de propriétés qui dépendent, pour 
l’essentiel, du rôle que doit jouer le matériau considéré (articulation, consolida¬ 
tion, etc...) et de son comportement dans le milieu vivant. Cela implique de con¬ 
naître pour ces biomatériaux : leur comportement à l’interface avec le milieu, leur 
tenue mécanique, leur évolution en fonction du temps. 

Au début le choix a été simplifié par l’utilisation des métaux précieux qui 
constituent une matière première convenable : mise en forme facile, attaque nulle 
ou négligeable par quelque milieu que ce soit. Puis peu à peu on a fait appel à 
d’autres matériaux, de nature très variées : alliages de métaux non précieux, 
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céramiques, polymères, composites, etc..., et, parallèlement, d’autres domaines 
d’application : cardiologie, néphrologie, ophtalmologie, chirurgie esthétique, etc... 

Pour chaque application des biomatériaux, c’est-à-dire pour chaque situation 
particulière, il faut choisir le matériau qui convient le mieux, aussi bien par les 
propriétés recherchées que par l’absence de défauts et d’inconvénients. On peut 
citer la facilité de mise en forme, les différentes propriétés mécaniques souhaitées, 
les réactions à éviter entre le matériau et les tissus, les conséquences de l’introduc¬ 
tion dans l’organisme, des produits d’une éventuelle détérioration (problème 
complexe et difficile de la biocompatibilité). 

Lorsqu’un biomatériau est en place dans l’organisme pour y jouer le rôle qui 
lui est dévolu, il va subir l’action du milieu vivant dans lequel il est plongé et les 
conséquences inhérentes aux fonctions qu’il est amené à remplir. Ce sera essentiel¬ 
lement : 

— des sollicitations mécaniques : torsions, tractions, compressions, perma¬ 
nentes ou alternées ; 

— une détérioration physique : frottement, érosion, 

— une attaque chimique et/ou électrochimique : dégradation des plastiques, 
corrosion des métaux, etc... 

Une bonne approche des matériaux susceptibles d’être utilisés passe donc par 
l’acquisition d’un certain nombre de connaissances qui n’appartiennent pas au 
domaine proprement médical et chirurgical, mais font appel à la physique et à la 
chimie. Ce sera plus particulièrement : 

— la mécanique : statique, cinématique, dynamique, etc... 

— les caractéristiques mécaniques des matériaux : coefficients de Poisson, 
module d’élasticité, etc... 

— les propriétés intrinsèques des matériaux : un métal n’a pas les mêmes 
types de propriétés qu’une céramique ou un polymère, 

— les réactions chimiques et électrochimiques du matériau avec le milieu : 
corrosion, dégradation, biocompatibilité. 


Comportement mécanique. — Il découle des nombreux et différents efforts que 
subissent les implants et les prothèses mis en situation de fonctionnement Ce sont 
des efforts de torsion, de traction, de compression qui peuvent être extrêmement 
importants : plusieurs fois le poids du corps pour l’articulation de la hanche 
pendant la marche, 4 fois le poids du corps sur la tête du fémur en repos sur une 
jambe ; une fois le poids du corps pour l’articulation alvéolo-dentaire, etc... 

De plus, ces efforts sont variables en fonction du mode de vie, du poids, du 
type d’activité physique de chaque individu. Ils ne se font pas sentir uniquement 
sur les membres porteurs, mais ils sont aussi répercutés sur d’autres articulations 
(coudes, épaules, par exemple) selon les lois de la mécanique. Une prothèse 
destinée à réparer ou remplacer une articulation ou du matériel destiné à réduire 
une fracture doit pouvoir supporter ces mêmes efforts. Les biomatériaux utilisés 
doivent avoir des propriétés mécaniques si possible identiques à celles de la partie 
qu’ils vont remplacer, renforcer ou soutenir : une plaque de fixation doit avoir des 
propriétés d’élasticité très proche de celle de l’os sur lequel elle est fixée. 

Un exemple particulier : le couple mécanique os-muscle qui forme une entité 
mécanique va se comporter comme une poutre composite. Là aussi, les lois de la 
mécanique permettront d’en prévoir le comportement. (On trouve aussi ce modèle 
de poutre composite dans l’ensemble os-tige métallique-ciment de fixation). 
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Une partie importante des matériaux utilisés comme prothèse dans le corps 
humain sont des matériaux métalliques. La composition des alliages (en éléments 
alliés et en teneur), leurs modes d’élaboration, leur structure (grosseurs de grains 
p. ex.), vont très fortement influer sur leurs propriétés, et sur les propriétés 
mécaniques en particulier. 

Une première approche de la connaissance des métaux et alliages aidera à 
une meilleure compréhension due à leur comportement. 

Pour tous les matériaux quels qu’ils soient, il y a un aspect qu’il est 
important de prendre en compte : c’est leur vieillissement. En effet, avec le temps ; 
les propriétés intrinsèques d’un matériau peuvent subir des modifications dont les 
conséquences ne doivent pas être négligées. 

Un dernier aspect dans ce comportement mécanique c’est celui de l’adhésion 
entre un biomatériau et l’élément du corps humain avec lequel il sera en contact 
(os, ligaments, émail dentaire, etc...). C’est tout le problème des « ciments », des 
colles, dont le rôle est à la fois de fixer les deux parties entre elles, mais aussi de 
transmettre et répartir les contraintes sur une plus grande surface de contact. Ce 
problème d’adhésion est loin d’être résolu de manière satisfaisante sur le plan 
pratique et laisse encore beaucoup de place aux investigations des chercheurs (rôle 
de l’état de surface, type et nature de la liaison, etc,..). 

Comportement chimique. — Aussitôt mis en place dans l’organisme, le bioma¬ 
tériau se trouve dans un milieu plus agressif que l’eau de mer ne serait-ce que par 
sa température plus élevée et sa teneur en chlorure de sodium. Le milieu liquide qui 
l’entoure est un électrolyte à forte conductivité contenant de nombreux ions : Na + , 
Cl", HCOj, etc... auxquels s’ajoutent des gaz dissous 0 2 et C0 2 par exemple. Ceci 
constitue un milieu qui est fortement agressif pour les matériaux qui y sont 
plongés. De plus, il faut ajouter à cela des variations de pH autour de la valeur 
normale (^7,4) très faiblement alcaline, sinon neutre. Cela peut donc conduire à 
une destruction plus ou moins rapide des biomatériaux : dégradation des plas¬ 
tiques, corrosion des métaux. 

Bien sûr les fabricants de matériaux et de prothèses ont pensé à ce problème 
de destruction. Ils proposent des matériaux métalliques qui résistent bien à la 
corrotion généralisée (ex. Vitallium, aciers inoxydables, alliages à base de titane, 
etc...). Mais ils restent cependant sensibles à des corrosions par piqûres dont les 
risques augmentent avec les frottements de contact qui provoquent des ruptures de 
la couche passive qui est protectrice. 

Il faut aussi prendre en compte l’action simultanée sur les prothèses du 
milieu corrosif et des efforts mécaniques qui ont été évoqués dans le paragraphe 
précédent. La conséquence en est les risques de corrosion sous contrainte (stress 
corrosion généralisée (ex. Vitallium, aciers inoxydables, alliages à base de titane, 
entraîner l’apparition de points faibles avec risques de rupture. 

Un autre cas de corrosion, bien connue par les dentistes est la corrosion 
galvanique provoquée par la mise en contact, dans le même liquide conducteur (ici 
la salive), de deux métaux différents qui vont se comporter comme une pile élec¬ 
trique (l’impression est des plus désagréables pour le patient). 

Aspects biologiques. — Lorsqu’il y a corrosion, il y a passage d’ions 
métalliques dans le milieu environnant. C’est ainsi que certaines études ont montré 
que pour des plaques d’ostéosynthèse mandibulaires en acier inoxydable austéni- 
tique, il passait dans l’organisme 0,1 mg de l’alliage après 2 ans d’implantation. 
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C’est-à-dire qu’il y a eu libération de fer, de nickel et de chrome dans une propor¬ 
tion égale à celle de la composition de l’alliage (si 10 % de Ni dans l’alliage il 
passera 0,01 mg de nickel dans l’organisme) (Muster et coll.). 

Autre résultat sur un sujet ayant subi un encloutage centro-médullaire du 
tibia ou a pu observer, après 18 ans, une concentration en nickel dans le sérum, 
les urines, les cheveux et les ongles qui pouvait atteindre 10 fois la teneur nor¬ 
male. C’est à peu près le taux que l’on rencontre chez les travailleurs de l’indus¬ 
trie du nickel (Hildebrande et coll.). 

D’une manière plus générale l’implantation d’un matériau étranger, et surtout 
métallique n’est jamais sans conséquence pour le milieu biologique environnant. 
On a pu mettre en évidence une transformation des protéines laissées en contact 
avec du nickel, en particulier par transfert électronique à l’interface 
métal/électrolyte (ex. oxyhémoglobine et nickel). 

Les quelques problèmes évoqués ci-dessus imposent donc que le praticien 
puisse connaître les caractéristiques mécaniques et chimiques des matériaux à 
implanter (sans oublier les conditions de stérilisation qui peuvent modifier certains 
matériaux : rayons Y sur les plastiques, l’éthylène dioxyde, absorbé par certains 
matériaux puis libéré, provoquant des réactions toxiques, etc...). 

Le chirurgien ne peut pas vérifier lui-même, par des tests appropriés, toutes 
ces caractéristiques. Il doit donc se fier aux indications du fabricant (ou de son 
représentant) pour faire son choix. Mais s’il connaît les caractéristiques qu il doit 
atteindre pour une application donnée, le dialogue sera plus exigeant vis-à-vis du 

fournisseur. , 

La première partie de cet ouvrage est consacrée à l’approche mécanique, 
physique et chimique des biomatériaux. 

Le but en est de donner aux chirurgiens, un aperçu de la nature et des 
propriétés des biomatériaux et des relations qui les lient entre elles. 

Les auteurs des différents chapitres se sont efforcés de donner, dans le peu de 
place dont ils disposaient, afin de conserver à l’ensemble un volume acceptable, les 
grandes lignes et les aspects les plus importants dans chacun des thèmes abordés. 
Ils sont bien conscients des lacunes, raccourcis et choix arbitraires que peuvent 
contenir leurs interventions. Ce ne sont là que des « ouvertures » que le lecteur 
intéressé pourra approfondir à l’aide d’ouvrages spécialisés dans les parties qui 
l’intéressent le plus. 

Ils souhaitent avoir montré la complexité des biomatériaux — comme de tout 
matériau d’ailleurs — et l’importance d’un choix raisonné de ceux-ci. Mais aussi la 
possibilité de faire un tel choix à partir de critères scientifiques. 

Professeur Jean-Pierre Crousier 







LES BIOMATÉRIAUX 


I. ASPECTS MÉCANIQUES ET PHYSICO-CHIMIQUES 


ÉLÉMENTS DE MÉCANIQUE 

M. Bourg* 

AVANT-PROPOS 


Que peut-il rester d’un cours suivi — ou subi ! — plusieurs années aupara¬ 
vant ? Certains seraient tentés de répondre : absolument rien. Je ne suis pas de cet 
avis car l’expérience m’a montré — et Bergson l’avait bien dit — qu’il suffisait de 
rappeler certains faits pour voir se renouer le fil de la mémoire et reconstituer ainsi 
le schéma d’ensemble. Ce sera le propos de ces brefs rappels de mécanique en 
souhaitant, s’ils n’y réussissent, que le lecteur se rapporte à des ouvrages spécia¬ 
lisés où les problèmes se trouvent traités à fond. En aucune façon ils ne peuvent 
prétendre être suffisants pour qu’un débutant y trouve pâture suffisante pour se 
mouvoir seul dans un champ aussi vaste que celui de la Mécanique Classique. 


I. - MÉCANIQUE DU POINT MATÉRIEL 
1° Définitions 


On appelle point matériel tout objet dont les dimensions sont petites vis-à-vis 
des distances inter-objet considérées. Par exemple : un grain de sable sur cette 
feuille, un projectile sur terre, une fusée dans l’espace, la terre dans le système 
solaire, le système solaire dans la galaxie et même la galaxie dans l’espace 
intergalactique. 


* Maître Assistant, Université Aix-Marseille I, Laboratoire de Physique Théorique, Centre 
St Charles, 13001 Marseille. 
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La cinématique est l’étude des mouvements. Les paramètres utilisés sont 
l’espace et le temps. 

La dynamique est l’étude des mouvements en fonction des causes qui les 
produisent. Les paramètres utilisés sont, outre l’espace et le temps comme pour la 
cinématique, la masse. 


2° Rappels de mathématiques 

Ces rappels, bien qu’outrageusement succints, sont indispensables pour la 
suite : on ne peut décrire quoi que ce soit sans l’avoir, au préalable, nommé. Ils 
peuvent, évidemment, être sautés par les lecteurs dont les souvenirs, en ce 
domaine, ne seraient pas trop évanescents. 

Dérivée et primitive 

a) Dérivée. - Soit une fonction y = f(x), lorsque x s’accroît d’une quantité 
petite dx, y s’accroit de dy telle que 

y + dy = f(x 4- dx) 

dy est la différentielle de y. 



Ce qui donne : 

dy = fXx + dx) — f(x) 

la quantité y’ = dy/dx s’appelle la dérivée, elle représente la pente de la droite AB. 
Si l’on fait tendre dx vers zéro, dy tend aussi vers zéro mais le rapport dy/dx 
conserve une valeur finie : il tend vers la pente de la tangente à la courbe au point 
A. Résultat à ne pas oublier. 

En chaque point d’une courbe y = fl(x) on définit ainsi une valeur de la dérivée. 
L’ensemble de ces valeurs constitue la fonction dérivée f ’(x) de f(x), on écrit : 

f ’(x) = dfl(x)/dx 

ou, plus brièvement : 

f’(x) = df/dx 

b) Primitive. - On dira que la fonction fl(x) est la fonction primitive de f’(x). 
On écrit : 


f(x) = P[f’(x)] 
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La définition de la différentielle permet d’écrire : 

dfl(x) = f ’(x). dx 



Si on trace f ’(x) en fonction de x, dfl(x) représente l’aire du rectangle élémentaire 
ABCD. Si x varie entre X! x 2 , on obtient f(xj) — f(x 2 ) en faisant la somme des 
rectangles élémentaires tels que ABCD. On écrit : 

/Ç’(x). dx = fl(x 2 ) — f^Xj) 
x 3 

Comme dans le cas de la dérivée, on fait tendre dx vers zéro, on obtient alors 
l’aire comprise entre la courbe f ’(x), l’axe des x et les droites d’abscisse x l et x 2 . 
Cette aire est un nombre algébrique. 

Si on fixe x 1 et si on donne à x 2 toutes les valeurs possibles de x, on obtient 
une nouvelle fonction de x appelée primitive ou intégrale indéfinie. On écrit : 

/f’(x).dx = flx) 

On dit que la fonction primitive est la fonction inverse de la fonction dérivée. 

Remarque importante. Si nous avons trouvé une fonction primitive F(x) 
d’une fonction donnée f(x), toute fonction de la forme F(x) + constante répondra à 
la question car on obtient f(x) en dérivant F(x) et la dérivée d’une constante est 
nulle. 

Vecteurs . — Il importe de donner ici une définition directement opérationnelle 
qui hérissera les mathématiciens. Elle n’est pas fausse mais elle ne décrit pas le 
vecteur dans toute sa généralité et n’a donc la fécondité de la définition générale. 
Je pense que celà ne gênera pas les médecins qui me liront. 

Nous ne considérerons dans la suite que Yespace euclidien. C’est celui auquel 
nous sommes habitués. 

Un vecteur est un segment de droite Â6 orienté de A vers 
B. A est l’origine. 

Très important. Ne pas confondre la mesure du vecteur AB 
qui s’écrit simplement ÂB avec le vecteur lui-même noté Àfi. a 

Deux vecteurs sont dits équipollents s’ils sont parallèles et de même sens. 

Comme sur les nombres algébriques, on définit des opérations sur les 
vecteurs. 

a) Addition. - Le vecteur somme de ÂB + CD est la diagonale du parallélo¬ 
gramme construit sur ÂÉ et Æà. On écrit : 
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Dans le cas où AB et CD sont parallèles, 
on définitja somme Mk par son origine M 
telle que MA . AB = MC . CD 
et : MR = AB + CD ; 

Mk parallèle à aB donc à CD. 




b) Multiplication par un scalaire. — Ce sera un vecteur Mk tel que MR = mAB, 
m étant le scalaire, ÂÏ! et Âk étant colinéaires. 

On écrit : i-►-►_ 

Nïk = mÂÊ. A B 

Le produit scalaire de deux vecteurs est obtenu de la façon suivante : c’est un 
scalaire défini par : 

AB . AC . cos a 

On écrit : _ _ 

ÂÈ . Âà = AB . AC . cos a 
Si on appelle AH la projection de AC sur ÂB, 

yV 

on a : ^ 

ÂH = ÂC . cos a _ _ 

donc : Â& . ÂÊ = AB. AH 

Le produit vectorieljde_deux vecteurs_t st un vecteur OP tel que OP est 
perpendiculaire au plan QA, ÔB, le sens de ÔPest tel qu’un observateur placé sur 
OP, la tête vers_P voit ÔA à sa droite et OB à sa gauche. 

La mesure de OP est donnée par : 

QP = OA .OB .sina 
On écrit : 

Ô^ = (5Â A ÔB 

On remarque si l’on inverse l’ordre vecteurs OA 
et ÔB, on obtient comme produit vectoriel le 
vecteur —OP. Le produit vectoriel n’est pas 
commutatif. 

Pour définir la différentielle d’un vecteur V(x) dépendant d’unevariable x, on 
procédera comme pour une fonction f(x) : on considère un vecteur V(x), le vecteur 
V(x + dx), la différentielle sera : -7 ^ ^ 

dV(x) = V(x + dx) — V(x) v (x + 

V l d V(x) 




C'est un vecteur. 


V(x) 
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Référentiels et systèmes de coordonnées. — Un référentiel est un système 
muni d’une base, c’est-à-dire que sur chacun des axes on définit un vecteur unitaire 
(sa longueur fixe l’unité de longueur sur cet axe). 

Dans le cas le plus fréquent, les trois axes sont perpendiculaires entre eux. 
Coordonnées cartésiennes. On repère un point M par 3 nombres algébriques 
Xj, x 2 , x 3 tels que : 

OM= Xj . ij + x 2 . i 2 + x 3 . i 3 



Coordonnées cylindriques. On repère 
M par les 3 coordonnées r, 0, x 3 

Coordonnées sphériques. On utilise les 
3 coordonnées P, 0, 9 indiquées par la 
figure. 




3° Cinématique 


Définitions : 

On appelle trajectoire d’un mobile l’ensemble de 
ses positions en fonction du temps. Si, pour t = 0, le 
mobile est en M 0 , on peut repérer sa position par la 
mesure de l’abscisse curviligne M 0 M = s(t) qui est 
l’équation horaire du mouvement. 
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On appelle vitesse d’un mobile à l’instant t un vecteur porté par la tangente à 
la trajectoire s(t) et qui a pour mesure : 

v = ds/dt 

On appelle accélération la dérivée du vecteur vitesse par rapport au temps. 
On l’écrit : 

T(t) = dv(t)/dt = d 2 s/dt 2 

Mouvements particuliers : 

Mouvement rectiligne. La trajectoire est une droite, les vecteurs v(t) et Y (t) 
seront donc portés par cette droite. Un cas très simple est celui où Y = 0, ce qui 
donne v = v 0 et s = v 0 . t. C’est le mouvement uniforme. 

Un autre cas simple est celui où est constant et égale à Y 0 . En se reportant 
aux définitions de la vitesse et de l’accélération précédemment données, des 
intégrations très simples donnent : 

v = Y. t + v 0 ; s(t) = 1/2 Yt 2 + v 0 . t 4- s 0 
C’est le mouvement uniformément accéléré. 

Mouvement circulaire uniforme. La trajectoire est une circonférence sur 
laquelle se déplace le mobile avec une valeur constante de la_vitesse. 

Pour calculer Y, on trace en M le vecteurjytt), en_M’ le vecteur^t + dt), on porte 
ce dernier vecteur en M. Par définition Y sera dv/dt. 



Ce vecteur est perpendiculaire à la hauteur MH du triangle construit sur v. Il le 
restera lorsque dt tend vers zéro, il sera, à ce moment-là porté par le rayon. 

Il y a donc une accélération dans un mouvement circulaire uniforme. Quelques 
considérations élémentaires de géométrie permettent de calculer Y. On trouve : 

Y = o) 2 R = v 2 /R 

en appelant co la vitesse angulaire, c’est-à-dire l’angle que décrit, par unité de 
temps, le rayon OM. 

Changement de rçférentiel. — La forme de la trajectoire du point M peut être 
bien différente selon le référentiel choisi. Par exemple, si de l’intérieur d’un wagon, 
nous regardons un point d’une de ses roues, nous verrons tout simplement ce point 
décrire une circonférence. Dans le référentiel wagon la trajectoire d’un point d’une 
roue est une circonférence. Si, maintenant nous considérons un observateur placé 
sur la voie, il va voir le même point que précédemment décrire une courbe plus 
complexe possédant un point de rebroussement que l’on appelle une cycloïde. 
Nous dirons que dans le référentiel terre la trajectoire du point est une cycloïde. 

La courbe serait encore plus compliquée si on se plaçait dans un référentiel 
lié à un autre mobile en déplacement par rapport à la terre. 
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Connaissant le mouvement relatif de deux référentiels, on peut exprimer 
l’équation de la trajectoire dans un de ces référentiels à partir de l’équation de la 
trajectoire dans l’autre. 

4° Principe fondamental de la dynamique 

On appelle référentiel copernicien un référentiel dont le centre est le soleil et 
dont les axes passent par des étoiles éloignées. Un référentiel galiléen est animé, 
par rapport à un référentiel copernicien, d’un mouvement rectiligne et uniforme. 

Remarque. Lors des expériences faites sur la terre, il est commode de prendre 
un référentiel lié à la Terre, il ne sera donc pas galiléen. Mais, si on ne désire pas 
une très grande précision, on peut considérer un tel référentiel comme galiléen. Il 
faudra tenir compte de ce fait si les trajectoires ont une certaine dimension : 
trajectoires de projectiles et, à fortiori, de fusées. 

Énoncé du principe fondamental.- Dans les systèmes de référentiels 
galiléens, un point matériel isolé est animé d’un mouvement rectiligne et uniforme. 

Une modification du mouvement a donc une cause que l’on appelle « force » 
et qui traduit l’interaction du milieu ambiant et du point. 

La relation fondamentale de la dynamique indique qu’il y a proportionnalité 
entre la force et l’accélération, ce facteur de proportionnalité s’appelle la 
« masse ». On écrit : 

F = mY 

On définit la quantité de mouvement par : 

p*= m .V 

d’où une autre expression du principe fondamental : 

F — dp/dt 


5° Théorèmes de conservation 

Le principe fondamental s’exprime par une relation comportant une dérivée 
seconde Y. Dans le cas général où F* est fonction de s et de t, il n’est que très 
rarement possible d’en déduire l’équation horaire s(t). Les théorèmes que nous 
allons énoncer ne font intervenir que la dérivée première. 

Théorème de la quantité du mouvement. - On a vu que : 

— dp/dt 

Si F*= 0, on a dp/dt = 0 ce qui entraîne ~p = constante. 

Dans un système isolé, la quantité de mouvement est constante. 
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Théorème de l'énergie cinétique. — On appelle énergie cinétique d’un corps la 
quantité : 

E c = l/2m . v 2 

Le travail est par définition : 
dW = F. ds = F . ds . cos a 
Pour passer de la position 1 à la position 2 le 
travail total sera : 

W 2 — W, = JidW 

Un raisonnement simple permet de déduire 
fondamental : 

La variation d’énergie cinétique d’une particule matérielle entre les positions 1 et 2 
est égale au travail des forces appliquées à cette particule entre ces positions. 

Cas particulier important : si F^= 0, on a E C2 — E C1 = 0, il y a conservation 
de l’énergie cinétique. 



le théorème suivant du principe 


6° Applications très simples 

Poids d'un corps. — La terre exerce une attraction sur tout corps situé à sa 
surface, c’est une force : le poids du corps. Si on laisse tomber ce corps en chûte 
libre, il subit une accélération g. Le principe fondamental donne : 

P*=m.g\ 

Unité : On choisit comme masse unité le kilogramme. L’unité de force sera la 
force qui communique à l’unité de masse l’accélération unité, ce sera le « newton ». 
Un corps situé à la surface de la terre va donc avoir un poids de : 

P = m . g 

En particulier la masse de 1 kg aura un poids de : P = 1 . g newtons. A la surface 
de la terre, g = 9,8 m/s/s donc, une masse de 1 kg aura un poids de 9,8 newtons. 

Remarque importante. C’est une erreur d’exprimer un poids en kilogramme ; 
en s’exprimant ainsi on veut dire un poids dont la masse est de x kilogrammes. 

A la surface des astres autres que la terre l’attraction a une valeur différente 
de g, le poids d’un corps ne sera donc pas le même que sur la terre ; g dépend de 
la masse totale de l’astre. 

Cas du mouvement circulaire uniforme. — On sait que, dans ce cas, Y est un 
vecteur de grandeur constante et qui passe toujours par le centre C de la 
circonférence. Il faudra donc qu’il y ait une force F = m rdirigée vers le centre de 
la circonférence. Cette force pourra, par exemple être exercée par un fil de 
longueur constante qui tourne autour de C. Si l’on supprime cette force en 
coupant le fil, le corps part selon la tangente, en ligne droite (en négligeant 
l’attraction de la terre), c’est le principe de la fronde. 

Cas de la statique. — On a v = 0, dont ~Ÿ = 0, le principe fondamentale se 
réduit alors à : 


F = 0 
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II. - TRÈS BRÈVES NOTIONS DE MÉCANIQUE DES SYSTÈMES 

1° Barycentre d’un ensemble de points 

Soient un ensemble de points Aj ; affectés d’un coefficient m;, on appelle ba- 
rycentre d’un système de points le point G tel que : 

Inii GA ( =0 

Si m; est la masse des points Aj, G est le centre de gravité. Si on a à faire à 
un solide, il suffit de décomposer ce solide en volumes élémentaires dm et de faire 
la somme précédente pour avoir le centre de gravité. Il est facile de montrer que 
c’est le point où est appliqué le poids du corps. 

2° Interactions de points matériels 

On se bornera à donner quelques indications dans le cas où l’interaction est 
très brève, c’est-à-dire dans le cas d’un choc. ^ 

On considère deux particules isolées de masse nij et m 2 et de vitesse v, et v 2 
avant le choc et vJ* et vJ’ après le choc. Le principe fondamental permet de 
démontrer que l’on a la relation : 

it^V, + m 2 v 2 = m,v,’ + m 2 v 2 ’ 

Pour deux particules isolées, le choc conserve la quantité de mouvement 

totale. - 

L’application de ce théorème ne permet pas de déterminer_Tetat final v, et 
"v^’ à partir de la connaissance de l’état initial : m t . m 2 , v, et v 2 , car on a une 
seule équation et deux inconnues. Il faut écrire une seconde équation, pour celà il 
faudra imposer une condition. Par exemple on pourra décider que, durant le choc, 
il y a conservation de l’énergie cinétique, on dit que le choc est élastique, on peut 
alors écrire l’équation supplémentaire suivante : 

m,vj + m 2 v 2 = m,vj 2 + m 2 v 2 2 

On peut aussi écrire qu’à la fin du choc, les deux particules ont même vitesse . 
c’est le choc mou, une partie de l’énergie des particules est transformée en chaleur. 


3° Cas du solide 

Cinématique du solide. — Pour déterminer la position d’un solide il faut 6 
paramètres : 3 pour déterminer la position d’un de ses points et 3 angles pour 
déterminer les directions. Par exemple, pour un bateau, 3 coordonnées détermi¬ 
nent sa position et 3 angles donnent son cap, son roulis et son tangage. On dit 
qu’un solide a, dans l’espace, 6 degrés de liberté. 

Si on fixe des contraintes, on diminue les degrés de 
liberté. Par exemple, un solide mobile autour d’un axe et 
pouvant coulisser sur lui voit sa position fixée par 2 varia¬ 
bles : sa position sur l’axe et un angle pour définir sa rota¬ 
tion autour de l’axe A. S’il est fixé sur l’axe, il ne possède 
plus qu’un degré de liberté. La vitesse d’un point M du H 
solide sera : v = rco. M 

coétant la vitesse angulaire de rotation autour de l’axe. Dans 
le cas général les divers points du solide n’ont donc pas la 
même vitesse. 
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Cas particulier important ; lorsque tous les points du solide ont la même 
vitesse linéaire on dit qu’il est animé d’un mouvement de translation. 

Moment cinétique. Dans le cas d’un point M de masse m, mobile autour 
d’un axe A, on appelle moment cinétique de M par rapport à l’axe, le vecteur 
M^= HNl A iïïv; HM étant la perpendiculaire sur A menée de M . en utilisant les 
définitions données précédemment, on a, en posant HM = r : M 1 = rmv = mr 2 co 
Dans le cas d’un solide, le moment est la somme des moments de chaque 
point du solide : 

M^=£HMiAmiVi = Im;r?cû 


On pose 


Znii r 2 = J 


J est appelé le moment d'inertie du solide par rapport à l'axe. 


Théorèmes généraux : 

a) Théorème du centre de gravité. — Le mouvement du centre de gravité d un 
système ou centre d’inertie, est celui d’un point qui aurait pour masse la masse to¬ 
tale du système et auquel serait appliquée la somme de toutes les forces extérieures 
au système. 

b) Théorème du moment cinétique. — Le moment de toutes les forces extérieures 
appliquées à un solide est égal à la dérivée du moment cinétique du solide. 

Ces deux théorèmes dérivent du principe fondamental de la dynamique.^ Nous 
retiendrons du premier théorème que, si nous ne désirons pas connaître le 
mouvement du corps autour de son centre de gravité, nous sommes ramenés à un 
problème de dynamique du point. 


I 


4° Notions sur les frottements 


Prenons un solide S possédant une 
surface plane que nous posons sur un 
plan H horizontal. Essayons de déplacer 
S sur H en lui appliquant une force hori¬ 
zontale K on constate que peut avoir 
une valeur comprise entre 0 et F 0 avant 
que le solide ne commence à se déplacer, h 
L es forces agissantjur S sont : son poids — 

P* = mg, la force F, la réaction du plan 
H : R 

A la limite de l’équilibre on a: P + F^ 0 + R 0 = 0 
On projette cette égalité vectorielle sur un axe horizontal et sur un axe vertical : 

sur Ox, on a : F 0 + R =0 
sur Oy on a : P + R =0 

On voit que la composante R x ne peut dépasser, à l’équilibre, F 0 . 

On pose : R x /R y = tg<p 0 

<P 0 est appelé angle de frottement. 



■■■■■ 


H 
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En d’autres termes, la réaction R ne peut faire avec la normale à la surface 
un angle supérieur à 9 0 . 



Application au cas d’un solide S sur une 
surface inclinée d’un_angle a par rapport à 
l’horizontale. On a : P*+ ï?= 0, ce qui impli¬ 
que P*et 1? doivent être colinéaires, ceci ne sera 
possible que sia^9 0 , mais, si cette inégalité 
est respectée, quel que soit le poids de S, il ne 
glissera pas sur le plan. 


L’ÉTAT MÉTALLIQUE ET SES PROPRIÉTÉS 
F. Moya* 


Dans ce chapitre nous verrons que les propriétés mécaniques et plastiques 
des métaux sont généralement contrôlées par les défauts du réseau. 

Nous présenterons d’abord les différents défauts : ponctuels, linéaires et 
bidimensionnels. Nous examinerons ensuite le cas des alliages en montrant que 
des traitements thermiques appropriés peuvent être utilisés pour atteindre les 
propriétés physicochimiques recherchées. Enfin, dans la dernière partie nous 
étudierons les interactions entre les différents défauts et leurs conséquences sur un 
certain nombre de propriétés des métaux et alliages. 


I. - LE RÉSEAU MÉTALLIQUE ET SES IMPERFECTIONS 
1° Le réseau d'un métal 

A l’état solide les métaux sont constitués par un empilement régulier 
d’atomes représentés, dans le modèle le plus simple, par des sphères dures. La 
géométrie de cet empilement définit le réseau cristallin. 

L’empilement compact correspond à l’arrangement le plus serré de ces 
sphères. Pour réaliser cet empilement on forme une première couche (A) en 
mettant chaque sphère au contact de 6 autres ; on empile ensuite la seconde 
couche (B) de manière à ce que chaque sphère de la couche supérieure soit au 
contact de trois sphères de la couche inférieure. 

Il existe alors deux manières de placer la troisième couche (fig. 1) : 


* Professeur à l’Université d’Aix-Marseille III, Laboratoire de Métallurgie — Centre de Saint 
Jérôme. 13397 Marseille Cédex 13. 
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Fig. 1. — Empilement compact. 


- les sphères de la troisième couche (C) peuvent se trouver à l’aplomb des 
trous de la première couche non occupés par les sphères de la couche B : on 
obtient ainsi la structure cubique face centrée (fig. 2) ; 

— les sphères de la troisième couche peuvent se trouver à l’aplomb des 
sphères de la première couche : on obtient ainsi la structure hexagonale compacte 

(%• 3 ). , . . , . 

Dans chacune de ces deux structures la compacité est la meme. 

Il existe des empilements moins compacts comme par exemple la structure 
cubique centrée (fig. 4). 

La plupart des métaux cristallisent dans l’une (ou plusieurs) de ces trois 
structures simples. 
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2° Les défauts du réseau 

La disposition des atomes dans un métal peut s’écarter plus ou moins de la 
configuration idéale. En effet, le modèle de l’empilement régulier d’atomes n’est 
valable qu’à T = 0° K puisqu’à une température supérieure il y a une agitation 
thermique qui va créer des défauts cristallins. 

Les imperfections du réseau sont classées suivant leur géométrie : défauts 
ponctuels, défauts linéaires et bidimensionnels. 

Défauts ponctuels . — Ces défauts, schématisés sur la figure 5, sont soit des 
lacunes, soit des interstitiels, soit des atomes étrangers. 

a) Les lacunes. — Les lacunes sont dues à l’absence d’un atome en un site 
normal du réseau (fig. 5). 


oooooo 

OO'O QQ_ 

34 ooooo 
oooooo 

OOC0OO 

oooooo 


atome du réseau 
de rayon R 

atome interstitiel 
étranger de 
rayon ri 


Fig. 5. — Défauts atomiques ponctuels. 

1 : Lacunes. 2 : Atome étranger en insertion. 3-4 : Atome étranger en substitution. 


Un métal contient toujours une certaine proportion de lacunes dont le 
nombre est fixé à chaque température. On peut montrer que plus la température 
est élevée plus le nombre de lacunes est grand. 

Le rôle des lacunes est très important : de nombreux phénomènes de diffu¬ 
sion dans les solides sont basés sur la mobilité des lacunes. 

b) Les interstitiels. - Les interstitiels sont des atomes placés en insertion dans 
le réseau. En effet, les atomes étant assimilés à des sphères, tout empilement 
d’atomes laisse des espaces vides, appelés sites interstitiels. 

Il existe deux types de sites interstitiels (fig. 6) : 

— le site tétraédrique au centre du tétraèdre formé par l’empilement de 4 
atomes ; 

— le site octaédrique au centre de l’octaèdre formé par l’empilement de 6 
atomes. 

Ces sites ont toujours une dimension inférieure à la taille d’un atome du 
réseau. Il est facile de calculer le rayon d’un atome qui peut se placer dans un 
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site interstitiel du réseau d’atomes de rayons R. On obtient pour chaque site 
interstitiel dans les différentes structures les dimensions reportées ci-dessous : 



Structure cubique 
face centrée ou 
hexagonale compacte 

Structure cubique 
centrée 

Sites octaédriques 

0,414 R 

0,514 R (ou 0,63 R) 

le site est dissymétrique 

Sites tétraédriques 

0,225 R 

0,291 R 


Rayon d’un atome interstitiel t x exprimé en fonction du rayon R 
des atomes du réseau. 


Les rayons R des atomes métalliques ont des dimensions variant de 1,2 à 1,7 
Angstrôm (exemples : Fe = 1,26 À, Cr = 1,30 À, Ag = 1,44 À, Au = 1,46 À). Il 
est donc impossible que des atomes métalliques entrent dans des sites interstitiels. 
Seuls de petits atomes peuvent se mettre en insertion dans les métaux usuels. Ils 
sont au nombre de cinq : 



Hydrogène 

Oxygène 

Azote 

Carbone 

Bore 


H 

O 

N 

C 

B 

rayons atomiques 

q (A) 

0,30 

0,66 

0,71 

0,77 

0,87 


Ces atomes vont se placer dans les sites interstitiels où ils pourront entrer le 
plus aisément en produisant la plus faible déformation élastique du réseau. Ils se 
placeront donc dans les sites interstitiels octaédriques. 

c) Les atomes étrangers.— Les atomes étrangers, suivant leur taille, peuvent 
se placer soit en insertion soit en substitution dans le réseau. Dans ce dernier cas 
ils prennent la place d’un atome du réseau hôte (fig. 5). 

Les atomes étrangers sont qualifiés d’impuretés quand leur présence n’est pas 
voulue, et d’éléments d’additions ou éléments d’alliage lorsqu’ils sont ajoutés 
volontairement. 
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Défauts linéaires et bidimensionnels 

a) Les dislocations. — A côté des défauts ponctuels il existe dans le cristal des 
défauts d’alignement des atomes. Ces défauts linéaires, appelés dislocations, 
apparaissent lors de la cristallisation du métal ou à la suite de déformations ou de 
traitements mécaniques. Une dislocation de type coin est représentée sur la figu¬ 
re 7. Sur ce schéma, on constate qu’il y a insertion d’un demi-plan atomique sup¬ 
plémentaire suivant la ligne L perpendiculaire au plan de la figure. Pour 
accommoder ce demi-plan supplémentaire, le cristal subit des contraintes locales. 
Toutefois on peut voir que la périodicité du réseau est rétablie à quelques 
distances interatomiques seulement du « cœur » de la dislocation. 

La densité des dislocations varie suivant l’histoire du cristal. Les déforma¬ 
tions mécaniques introduisent un excès de dislocations qui peut être résorbé par 
un traitement thermique. Dans les métaux soigneusement préparés et recuits la 
densité de dislocations est de l’ordre de 10 4 à 10 6 dislocations/cm 2 alors qu’après 
un écrouissage cette densité atteint des valeurs de 10 12 à 10 14 dislocations/cm 2 . 



Fig. 7. — Structure d'une dislocation coin. 


b) Les joints de grains. - Dans des conditions de préparation particulières il 
est possible d’obtenir un métal dont tous les atomes soient disposés suivant des 
rangées de même orientation d’un bout à l’autre du matériau. On dit alors que le 
métal est monocristallin. 

Cependant les métaux (ou les alliages) obtenus par solidification après fusion 
à haute température se présentent généralement comme un assemblage de cristaux 
d’orientations différentes. La taille de ces cristaux, ou grains, peut varier de 
quelques microns à plusieurs centimètres suivant la préparation du métal. 

La zone de raccordement de deux cristaux d’orientations différentes s’appelle 
un joint de grains. La figure 8 illustre un cas très simple dans lequel la différence 
d’orientation entre les cristaux est faible et permet de représenter le joint par un 
réseau de dislocations. 

Lorsque la désorientation entre les grains est forte on ne peut plus se servir 
du modèle précédent et la structure du joint de grains devient une structure 
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complexe qui dépend de l’orientation des cristaux adjacents. Les atomes dans la 
zone de jonction forment alors une région discontinue de quelques couches 
atomiques d’épaisseur qui sert de transition entre deux régions cristallines 
adjacentes désorientées (fig. 9). 


II. - LES ALLIAGES 

Solutions solides. — Lorsqu’on chauffe un métal A au contact d’un élément B 
l’agitation thermique crée des défauts ponctuels qui vont permettre à 1 élément B 
de pénétrer dans le réseau de A et de diffuser. 

Deux cas peuvent se présenter : 

a) L’élément B entre en solution dans A, soit en se substituant aux atomes A, 
soit en se plaçant dans les sites interstitiels du réseau de A si la taille de B le 
permet. On obtient alors un alliage AB homogène. On dit qu’il se forme une solu¬ 
tion solide AB de substitution ou d’insertion suivant la position des atomes B. 
L’alliage ne présente qu’une seule phase et son aspect est uniforme en tous points. 

b) Dans la plupart des cas cependant il existe une concentration limite 
au-delà de laquelle l’alliage n’est plus homogène. A partir de cette concentration 
en B l’aspect de l’alliage n’est plus uniforme et on est en présence de deux phases 
de compositions différentes. 

D’une manière générale, le nombre et la nature des phases en présence est 
fonction à la fois de la température et de la composition. Lorsque les constituants 
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ne sont pas miscibles en toutes proportions, un diagramme permet de préciser la 
nature des phases en équilibre et leur proportion. Un tel diagramme est représenté 
sur la figure 10 pour le mélange Chrome-Nickel. 

Diagrammes d’équilibre. — Le diagramme Cr-Ni est divisé en plusieurs 
domaines suivant l’existence d’une ou plusieurs phases solides ou liquides (fig. 10). 

On peut analyser ce diagramme : 


Température 0 C 



Fig. 10. - Diagramme Chrome-Nickel. 


a) A température constante. — On constate qu’à température constante, en 
faisant varier la concentration, on passera toujours d’un domaine monophasé à un 
autre domaine monophasé par l’intermédiaire d’un domaine biphasé. 

a) A concentration constante. - Pour une même composition de l’alliage, on 
peut voir que suivant la température, on a : 

— soit un mélange homogène (point M à la température T M ) 

— soit deux phases en présence (point N à la température T N ). 

Refroidissement et trempe . — Le refroidissement d’un mélange porté au point 
M peut se faire dans des conditions très différentes : 
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— un refroidissement très lent permet d’obtenir à la température T N les deux 
phases solides a et P aux concentrations indiquées sur le diagramme par les points 

A et B; , 

— un refroidissement très rapide (appelé trempe) de la température T M a la 
température ambiante T p , ne donne pas aux atomes la possibilité de migrer pour 
réaliser l’état d’équilibre correspondant à la température T P . Ainsi, l’état de haute 
température se trouve artificiellement maintenu à la température ambiante : 
puisque à T M on a une solution solide homogène, on obtient à T P la même solu¬ 
tion mais dans un état hors de l’équilibre thermodynamique. 

Dans la pratique on aura souvent une situation intermédiaire avec, dans les 
premiers temps du refroidissement, une température encore assez élevée pour 
permettre aux atomes de migrer et de se regrouper. Il y a apparition de précipités 
de la seconde phase mais cette précipitation ne peut pas s’effectuer complètement. 

On voit ainsi que la vitesse de refroidissement joue un rôle essentiel dans la 
structure finale, donc sur les propriétés mécaniques de l’alliage. Pour adapter la 
structure aux propriétés recherchées, on complète souvent dans la pratique le 
refroidissement par un traitement thermique approprié. On peut, par exemple, 
effectuer les opérations suivantes : 

a) trempe depuis la température T M jusqu’à la température ambiante T P : 
obtention de la solution solide a, 

b) revenu à une température T N (T N >T P ) à laquelle les transformations de 
phase indiquées sur le diagramme peuvent s’opérer avec une vitesse suffisante . 
apparition de fins précipités de la seconde phase (3 au sein de la matrice a, 

c) nouvelle trempe jusqu’à la température ambiante lorsque le taux de trans¬ 
formation est suffisant en fonction des propriétés recherchées. 

L’efficacité de la trempe dépend de plusieurs facteurs : 

— la température du fluide dans lequel est effectué la trempe (eau, huile, air, 
métaux fondus, sels fondus), 

— la transmission de la chaleur dans le fluide, 

— la transmission de la chaleur à l’intérieur du métal trempé (chaleur spéci¬ 
fique, conductibilité thermique, forme et épaisseur de la pièce). 

Les différentes opérations de chauffage et de refroidissement constituent 1 his¬ 
toire thermique du métal. 


III. - INTERACTIONS ENTRE DÉFAUTS EN RELATION AVEC LES PROPRIÉTÉS 
D'UN MÉTAL OU D'UN ALLIAGE 

1° Ir\fluence des défauts sur les propriétés des solides 

Les propriétés d’un métal, ou d’un alliage, sont liées à la présence dans le 
réseau des différents défauts que nous venons de considérer. 

Ainsi la diffusion et tous les phénomènes liés à la migration des atomes ne 
pourraient pas s’expliquer sans la présence de ces défauts. Cependant, suivant le 
domaine de températures, l’influence d’un type de défaut peut être prépondérante. 
On comprend qu’à haute température, l’agitation thermique étant grande, il en 
résulte un nombre de lacunes important ; dans ce cas il faut tenir compte essentiel¬ 
lement des défauts lacunaires pour expliquer la migration des atomes dans le 
solide. Le mécanisme peut être schématisé ainsi : un site du réseau n’étant pas 
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Fig. 11. — Schéma du mécanisme de diffusion par 
lacunes. 
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occupé, l’un des atomes proches voisins peut sauter en ce site en faisant apparaître 
une lacune au site qu’il vient de quitter (fig. 11). Ce mécanisme d’échange de sites 
entre atomes et lacunes conserve le nombre de lacunes et permet le mouvement 
des atomes dans le solide. 

Par contre, à basse température, l’agitation thermique étant beaucoup moins 
importante, et le nombre de lacunes étant beaucoup plus faible, les atomes se 
déplacent préférentiellement par les défauts linéaires et bidimensionnels (disloca¬ 
tions et joints de grains). 

De même les propriétés mécaniques d’un métal, et les phénomènes de défor¬ 
mation plastique, ne peuvent se concevoir sans la présence de dislocations dans le 
réseau. En effet, un calcul montre qu’un cristal parfait ne pourrait être déformé 
que sous l’effet de contraintes extrêmement élevées. Par contre la déformation 
d’un métal peut se faire facilement grâce au mouvement des dislocations. Ainsi on 
voit sur la figure 12 qu’une dislocation, sous l’effet des contraintes appliquées, a 
traversé tout le cristal et que celui-ci a subi une déformation plastique correspon¬ 
dant à un allongement d’une distance interatomique. 
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Fig. 12. — Glissement par propagation d’une dislocation (d’après J. Bénard et al, Métallurgie 
générale [ 1 ]). 


On se rend compte sur cette figure que les propriétés plastiques d’un métal 
sont liées à la présence et à la mobilité des dislocations. 

Toutes les causes qui s’opposent au déplacement des dislocations provoquent 
le durcissement du métal. 

On peut ainsi distinguer plusieurs types de durcissements : 

a) durcissement par écrouissage (cf. chapitre Résistance des matériaux) ; 

b) durcissement par soluté lié à la présence d’atomes étrangers ou d’éléments 
d’addition ; 

c) durcissement par précipitation à la suite de traitements thermiques 
provocant l’apparition de nouvelles phases (voir paragraphe précédent). 
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2° Interactions entre défauts et influence sur les propriétés 
d’un métal ou d’un alliage 

Quand on envisage les relations entre les propriétés d’un métal et les défauts 
du réseau il est nécessaire de tenir compte des interactions des différents défauts 
entre eux : 

- le taux de lacunes peut être augmenté par l’introduction dans le reseau de 
certaines impuretés, qui modifient ainsi les vitesses de diffusion des atomes ; 

— la mobilité des dislocations peut être limitée par un excès de dislocations, 
de joints de grains ou d’impuretés qui constituent des points d'ancrage à ces dis¬ 
locations et les empêchent de migrer dans le réseau. 

Pour comprendre ces phénomènes d’interactions entre défauts, on peut 
prendre l’exemple de l’effet de taille d’un atome étranger : un élément d'addition 
plus volumineux que le métal de base a tendance à se mettre dans un site qui 
entraîne la plus faible déformation possible du réseau : l’atome étranger se place 
ainsi au voisinage des lacunes, des dislocations ou des joints de grains. On a alors 
apparition de défauts complexes : impureté-lacune ou impureté-dislocation ou 
impureté-joint de grains. On comprend que le déplacement de ces défauts 
complexes soit beaucoup plus difficile que le déplacement de défauts simples. 11 en 
résulte une modification importante des propriétés mécaniques du métal pur et en 
particulier une augmentation du durcissement, puisque ces propriétés sont liées 
directement au déplacement des dislocations (cf. paragraphe précédent). 

Il en est de même pour le déplacement des joints de grains : certains 
éléments d’addition sont ajoutés pour empêcher la migration et le grossissement 
des grains au cours des différents traitements thermiques que subit un métal. 

Les interactions impuretés-joints de grains expliquent aussi les phénomènes 
de corrosion intergranulaire. En effet, les atomes étrangers au métal de base se 
placent dans les sites qui peuvent les accueillir sans entraîner une déformation 
importante du réseau. On peut voir sur la figure 9 que la région discontinue que 
constitue un joint de grains est particuliérement favorable pour accueillir des 
atomes étrangers. On a donc aux joints de grains un rassemblement des atomes 
étrangers, et leur concentration est toujours plus élevée dans le joint que dans le 
volume. On parle alors de « ségrégation intergranulaire ». Ce phénomène entraîne 
des inhomogénéités chimiques locales, avec formation de couples électrochimi¬ 
ques, qui peuvent donner lieu à des phénomènes de corrosion intergranulaire (cf. 
chapitre Corrosion). 

On peut comprendre aussi que la ségrégation des impuretés aux joints de 
grains entraîne des phénomènes de fragilisation intergranulaire. 

De la même manière les traitements thermiques étudiés au paragraphe 11-3 
sont destinés généralement à former de nouvelles phases au sein d'un alliage. Ces 
nouvelles phases, par interaction avec les défauts linéaires du réseau, entraînent 
des modifications dans les propriétés physiques de 1 alliage (durcissement par 
exemple). 


IV. - CONCLUSION 

Les quelques notions exposées dans ce chapitre montrent l’importance des 
défauts, ponctuels et linéaires, sur les propriétés d’un solide cristallin. Les interac- 
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tions entre ces différents défauts expliquent en particulier le rôle fondamental des 
impuretés et des éléments d’addition sur le durcissement, la fragilité, la corrosion, 
la diffusion... et en général sur toutes les propriétés physico-chimiques des métaux 
et alliages. 

C’est le rôle du métallurgiste de modifier la microstructure d’un alliage pour 
lui donner les propriétés désirées. Pour cela il combine les traitements mécaniques 
avec des traitements thermiques destinés à faire migrer les atomes du réseau, à 
déplacer les défauts linéaires, à faire apparaître ou disparaître des phases ou des 
précipités dans la matrice, à éliminer les défauts en excès. Ces traitements 
thermiques conduisent à des phénomènes extrêmement importants comme la 
restauration, la recristallisation, la polygonisation, le vieillissement. 

La place qui nous est impartie dans ce cours ne nous permet pas de 
développer l’étude complète des phénomènes mis en jeu au cours des traitements 
mécaniques et thermiques. Nous conseillons donc au lecteur intéressé la lecture 
des ouvrages cités ci-dessous en bibliographie. 
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Dans la réalité quotidienne un objet a, en général, une forme complexe et il 
est soumis à tout un ensemble de forces diverses qui provoquent des déformations 
extrêmement difficiles à décrire et à chiffrer. Aussi pour aborder l’étude des 
déformations, est-il nécessaire, tout à la fois, de donner au matériau à étudier une 
forme géométrique simple et de le soumettre à un nombre minimum de forces. 
Dans ce chapitre nous relatons, très qualitativement, des résultats expérimentaux 
effectués sur des « poutres » c’est-à-dire des objets homogènes et isotropes, dont les 
génératrices sont rectilignes et dont la longueur est grande par rapport aux dimen¬ 
sions transversales. La force appliquée est unique (sauf le cas où on applique un 
couple). Mais pour comparer les matériaux entre eux il faut faire intervenir des 
quantités indépendantes des dimensions de la poutre : on introduit donc, par 
exemple, la contrainte C = F/S qui représente la force appliquée par unité de 
surface (indépendante des dimensions latérales) et l’allongement relatif 


* Professeur à l’Université d’Aix-Marseille III, Laboratoire de mécanique et d’hémodynamique 
des fluides, Centre St Jérôme, 13397 Marseille Cédex 13. 
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e = (l — l D )/l 0 qui représente l’allongement de la poutre par unité de longueur 

(indépendant de la longueur). , 

Les effets de traction, de résilience, de fatigue et de durete sont les plus 
importants pour la connaissance des propriétés mécaniques des matériaux car ils 
en donnent les caractéristiques essentielles. , .... 

Notons pour terminer , que les déformations étudiées, restent en general très 
faibles et sont très exagérées sur les figures. 


1° Traction 


La figure 1 représente un appareil d’essai de traction. 

La poutre est cylindrique. L’effort exercé aux extrémités de celle-ci croit 
progressivement : l’éprouvette s’allonge jusqu’à la rupture. Le graphe donnant la 
contrainte en fonction de l’allongement relatif caractérise le matériau. On 
distingue trois zones principales (fig. 2a) : 

a) Zone d’élasticité (OP). - Tant que C^Cp, l’éprouvette reste parfaitement 
cylindrique, l’allongement est faible. Il est proportionnel à l’effort exercé. Si la 
contrainte est supprimée, la poutre reprend sa longueur initiale : le matériau est 
élastique. Entre C et e il existe la relation C = Ee (Loi de Hooke). E est le module 
d’élasticité longitudinale ou module de Young. On doit l’exprimer en Pa (Pascal. 
Système international) mais on le rencontre encore souvent en Kgf. mm 


WOLPERT 



Fig. 1. — Appareil pour essai de traction, compression et torsion. Doc. Test Well. 
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b 


Fig. 2. — Essai de traction. 

a) Courbe type. Variation de la contrainte en fonction de l’allongement relatif. 

b) Courbes de quelques métaux usuels. 1 : Acier doux. 2 : Cuivre électrolytique. 3 : Cuir dur. 
4 : Fonte. 5 : Aluminium. 


(1 Kgf. mm -2 = 9.81 10 6 Pa = 9.81 MPa). La contrainte Cp est la limite 
d’élasticité. Le point P est plus ou moins marqué d’un matériau à l’autre : bien 
souvent on passe de la zone d’élasticité à la suivante de manière continue, sans 
point anguleux. 















28 


P. CERISIER 


TABLEAU I. - Modules d’Young de quelques matériaux 


Matériau 

E(MPa) 

Os 

E(MPa) 

Fer 

2 10 5 

moyenne 


2.10 4 

Cuivre 

1.2 10 5 

diaphyse J 
fémorale i 

i région corticale 
j région médullaire 

O O 

OO 00 

Aluminium 

7 10 4 

diaphyse j 
tibiale i 

\ région corticale 

i région médullaire 

1.8 10 4 

2.2 10 4 

Marbre 

2.5 10 4 




Bois 

1.5 10 4 

diaphyse 

humérale 

( région corticale 

( région médullaire 

1.9 10 4 

2.1 10 4 

Plexifor 

8 10 3 





Plus le module d’Young est faible, plus l’allongement Al/l est grand pour 
une même contrainte. Le tableau I rassemble quelques valeurs de E. On constate 
que les métaux, le marbre, le plexiflor sont homogènes, alors que le module 
d’Young varie d’un os à l’autre et à l’intérieur d’un même os. Ceci a des conséquen¬ 
ces qui seront brièvement examinées dans le paragraphe suivant. 

b) Zone de plasticité (PR). - Au-delà de Cp la suppression de la contrainte 
n’entraîne plus le retour à la longueur initiale. Une certaine déformation perma¬ 
nente subsiste (fig. 2 a: si à partir du point D la contrainte est supprimée, 
l’allongement diminue suivant DF et il subsiste la déformation OF). 

c) Zone de striction (RS). - A partir de R la section de l’éprouvette diminue 
dans une région déterminée (fig. 3) jusqu’à la rupture qui survient en S. 



Striction 

Fig. 3. — Striction. 

Lorsqu’une poutre est soumise à un effort de traction dans la zone élastique, 
elle subit un allongement Al suivant la longueur 1 et une contraction Ar suivant la 
largeur r (ne pas confondre contraction transversale et striction. La première 
correspond à des déformations élastiques sous une faible charge, la seconde à des 
déformations plastiques sous des charges élevées). La quantité p = (Ar/r)/(Al/l) est 
appelée coefficient de Poisson. Le tableau II fournit quelques valeurs de y . On 
montre que la variation du volume V est représentée par AV/V = (1 - 2 p) A1/1. On 
voit donc que lorsqu’on allonge le caoutchouc, sa variation de volume est nulle. 
Bien qu’il soit facile d’allonger du caoutchouc, il est très difficile de le comprimer 
de tous les côtés à la fois. Le fémur a un comportement assez voisin. 

Toutes les courbes d’essais de traction ont la même allure, mais elles diffèrent 
énormément d’un matériau à l’autre par la valeur de E, 1 étendue des zones OP, 
PR et RS, etc... (cf. par exemple fig. 2b relative à divers métaux). 

En dehors de tout autre essai, la connaissance de la courbe d’essai de traction 
peut fournir une bonne appréciation d’autres propriétés qui lui sont plus ou moins 
liées (cf. paragraphe 2°). 
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TABLEAU II. - Coefficient de poisson 

DE QUELQUES MATÉRIAUX 


Matériau 

H 

Liège 

0 

Métaux 

0.3 

Fémur 

0.45 

Caoutchouc 

0.5 

Humérus 

0.65 


2° Autres propriétés et essais 

a) Ductilité. - Un matériau est ductile lorsqu’il supporte une importante 
déformation permanente à la traction sans se fracturer (aptitude à former des fils). 
Un tel matériau a une zone de plasticité importante (fig. 2). La ténacité est en 
somme la mesure de la ductilité : c’est l’énergie qu’il faut fournir à l’unité de 
volume du matériau pour le briser. Elle est représentée par l’aire de la surface 
OPRSs de la figure la (l’aluminium et le cuivre électrolytique sont plus ductiles 
que le cuivre dur et la fonte, fig. 2b). 

b) Compression. - Les courbes enregistrées lors des essais de compression 
sont semblables aux courbes des essais de traction (mais ici la longueur diminue : 
e = (1 —1 0 )/1 ). On peut définir une zone élastique, avec C = E’e et une zone 
plastique. En général E ^ E’. De plus pour les matériaux homogènes et isotropes 
(acier doux) Cp à la compression est sensiblement le même que Cp à la traction. 

c) Malléabilité. - Un matériau est dit malléable lorsqu’il supporte une 
importante déformation permanente à la compression sans se fracturer. Générale¬ 
ment un corps malléable est donc aussi un corps ductile. 

d) Écrouissage. - Revenons à la figure 2. Après avoir soumis la poutre à la 
contrainte C D la courbe DF est décrite lors de la décharge. Puis lors de la remise 
en charge la courbe FDR est parcourue : on constate donc que la limite d’élasti¬ 
cité qui était Cp est devenue C n : elle a augmenté. Mais l’augmentation de la 
limite élastique à la traction a pour résultat de diminuer la limite élastique à la 
compression. C’est ce phénomène qui constitue l’écrouissage dont un exemple 
typique et commun à la fois est fourni par un fil de fer tordu alternativement, dans 
un sens et dans le sens opposé. L’écrouissage rend le métal plus dur et plus 
cassant. 

e) Torsion. - On dit qu’il y a torsion lorsque l’ensemble des forces appliquées 
à la poutre se ramène à un couple qui tend à faire tourner les sections droites les 
unes par rapport aux autres autour de l’axe du cylindre qui demeure immobile. La 
génératrice AB devient une hélice, qui fait un angle a avec la direction primitive 
(fig. 4). Si on trace le graphe du couple appliqué en fonction de l’angle a, on défi¬ 
nit, comme pour la traction et la compression, des zones de déformation élastique, 
plastique, etc... Dans la zone d’élasticité, il y a également proportionnalité entre le 
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B' 


B 


Fig. 4. — Torsion. 


couple et la déformation a . On définit ainsi 
un module d’élasticité transversale G. Pour 
la plupart des métaux et alliages on a 
G^0.4E. 

En fait on démontre que cette torsion, 
c’est-à-dire la présence de contraintes tan- 
gentielles horizontales entraîne, par effet de 
réaction, la présence de contraintes tangen- 
tielles verticales, c’est-à-dire de contraintes 
de traction et de compression. La résultante 
en un point de la surface est une contrainte 
inclinée à 45° par rapport aux sections droi¬ 
tes et aux génératrices. Comme un matériau 
se casse en général selon des plans de 
contrainte maximale, cela explique l’exis¬ 
tence de certaines fractures en hélice (tibia 
des skieurs) (fig. 5). En fait ce n’est pas 
général ; par exemple si le matériau est 
moins résistant au cisaillement longitudinal 
qu’au cisaillement transversal la rupture 
apparaît dans les plans longitudinaux. 



Fig. 5 abc. — Fractures spinoïdes en torsion. 
















NOTIONS DE RÉSISTANCE DES MATÉRIAUX 


31 





Fig. 6. — Cisaillements, 
a) Simple, b, c) Réels. 


0 Cisaillement — On dit qu’il y a cisaillement lorsque toutes les forces 
extérieures appliquées sur un plan de section droite se réduisent à une force unique 
située dans ce plan. La déformation se manifeste par un glissement de la section 
droite incriminée (fig. 6a). 

Dans la plupart des applications le support et le couteau produisent des 
efforts qui ne sont pas directement opposés (fig. 6b , c). Entre la contrainte 
C = F/S et la déformation x (fig. 7) il existe une relation analogue à la loi de 



Fig. 7. — Cisaillement. 
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Hooke pour la traction : C = G — qui permet de définir un module de Young G 

1 o . . . , . . 

de cisaillement. Au-delà de la zone d’élasticité, on trouve la plasticité, puis la 
rupture (fig. 8). 


R Fig. 8. — Exemple de fracture transversale due à 

des efforts assimilables à un cisaillement ou 
une flexion. 


g) Flexion simple (fig. 9).— Une structure travaille à la flexion simple (ou pure) 
lorsque les forces appliquées à un plan de section droite se réduisent à un couple 
dont le moment est situé dans le plan de cette section. Il y a donc seulement 
rotation de la section droite. Il en résulte que la fibre moyenne AB conserve sa 
longueur initiale ; les fibres situées au-dessus sont étirées, celles placées au-dessous 
sont comprimées. Il y a donc un phénomène de traction-compression. Il n est donc 
pas étonnant de voir apparaître le module d’Young E dans 1 expression de la 
déformation élastique qui est proportionnelle à la force appliquée F 4- Ex. 



Fig. 9. — Flexion simple. 
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Dans un effort de flexion ce sont les fibres superficielles qui subissent l’effort 
maximum, c’est pourquoi (comme les vertèbres animales) les membres des crusta¬ 
cés sont recouverts par des carapaces à grande résistance mécanique. 

h) Fluage, relaxation (fig. 10).— Remarquons que dans les expériences de 
traction (et des autres contraintes) il est impossible d’éliminer totalement 
l’influence du temps, même si elles sont toutes réalisées rapidement. En pratique la 
durée d’application de la contrainte joue un rôle important en résistance des 
matériaux. 

Toutes les fois qu’un corps se déforme au cours du temps sous l’action d’une 
contrainte constante, on dit qu’il y a fluage (fig. 10). La déformation augmente 
avec le temps. Puis elle s’atténue, sans jamais disparaître totalement, lorsque la 
contrainte ne s’exerce plus : c’est la recouvrance. 

La figure 10 montre que la déformation subie est tout d’abord instantanée et 
réversible, c’est-à-dire élastique, puis progressive et plus ou moins définitive, 
comme dans des corps comme les pâtes ou les huiles, c’est-à-dire des corps 
visqueux. Les matériaux qui sont à la fois élastiques pour des intervalles de temps 
très brefs, et visqueux pour des échelles de temps plus importantes sont appelés 
visco-élastiques. 

La relaxation est presque symétrique du fluage : c’est l’évolution de la 
contrainte lorsqu’on soumet aussi rapidement que possible, un matériau à une 
déformation constante (en intensité et dans le temps). 



Fig. 10. — Fluage et recouvrance . 
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i) Propriétés générales des matériaux soumis à plusieurs contraintes. — Nous avons 
jusqu’ici considéré des contraintes isolées. Que se passe-t-il si plusieurs d’entre 
elles agissent simultanément ? De très nombreux résultats expérimentaux ont 
conduit à énoncer la loi suivante : « Quand deux ou plusieurs contraintes 
appliquées à un solide produisent séparément de petites déformations, la déforma¬ 
tion résultante est la somme vectorielle des déformations partielles. En chaque 
point les contraintes normales (c’est-à-dire perpendiculaires à l’élément de surface 
considéré autour du point) et de cisaillement (c’est-à-dire dans l’élément de 
surface) sont respectivement les sommes vectorielles des contraintes normales et 
de cisaillement partielles ». 


3° Propriétés mécaniques du tissu osseux 


Les caractéristiques mécaniques du tissu osseux varient suivant l’âge, le sexe, 
le type d’os, et la région de l’os lui-même, ce qui rend l’étude mathématique du 
problème très compliquée. C’est un matériau anisotrope. Nous ne citerons que 
quelques résultats remarquables. 

Le module d’Young dépend du type de force appliquée. Par exemple E 
(traction) = 2.10 4 MPa — E (compression longitudinale) = 1.2 10 4 MPa — E (com¬ 
pression radiale) = 0.65 1 0 4 MPA — E (torsion) = 0.65 1 0 4 MPa. 

L’os est donc beaucoup moins résistant en torsion et en compression radiale 
qu’en traction et compression longitudinale. 

L’os est environ une fois et demie à deux fois plus résistant en compression 
qu’en traction. 

Si le module d’Young était égal dans toute l’épaisseur de l’os, les couches 
osseuses périostées et sous périostées les plus déformées seraient également les 
plus sollicitées (les contraintes étant proportionnelles aux déformations). Mais E 
diminue de l’endoste (2.6 10 4 MPa) au périoste (1.4 10 4 MPa) ce qui tend à 
uniformiser les contraintes intra-osseuses. 

L’os, comme tous les matériaux réels, a un caractère viscoélastique. Par 
exemple sous une charge donnée exercée pendant 55 jours, l’os atteint une défor¬ 
mation qui représente 155 % de celle obtenue au bout de deux minutes. L’os offre 
une plus grande résistance mécanique aux efforts rapides qu aux efforts lents , 
mais il faut plus d’énergie pour le rompre lentement que rapidement. 


4° Fatigue 


L’expérience montre que lorsque des pièces sont soumises à des efforts varia¬ 
bles et répétés, elles peuvent se briser sans que la limite élastique n’ait jamais été 
dépassée. Autrement dit, appliquée à l’état statique la contrainte ne provoque pas 
de rupture. Par contre si elle varie périodiquement et à condition qu’elle atteigne 
une certaine valeur, le matériau finit par se briser au bout d’un certain nombre de 
cycles : c’est la rupture par fatigue. La contrainte de fatigue peut avoir différentes 
formes, depuis le cas où elle est alternativement positive et négative (contrainte 





NOTIONS DE RÉSISTANCE DES MATÉRIAUX 


35 


dite alternée symétrique) jusqu’au cas où elle est toujours appliquée dans le même 
sens mais avec une amplitude variable (contrainte dite ondulée). Les états de sur¬ 
face ont une grande influence sur la fatigue. 

Il ne faut pas confondre la rupture par fatigue et la rupture par résonance (au 
cours de laquelle la pièce est soumise à des vibrations dont la fréquence est égale à 
la fréquence propre de la pièce). La résonance n’intervient ni en médecine ni en 
odontologie. 

La limite de fatigue est une caractéristique importante des matériaux. Pour 
les os la rupture franche se situe aux environs de 40 MPa. Il s’agit d’une valeur 
moyenne qui varie considérablement selon les individus et les points considérés. 
Enfin notons un phénomène propre aux matériaux vivants : le renouvellement 
permanent de l’os permet de faire disparaître, au fur et à mesure de leur création, 
les amorces de rupture de la région sous périostée. 


5° Résilience 


C’est l’aptitude d’un matériau à résister à un choc. L’essai de résilience 
constitue le mode d’évaluation de la fragilité qui apparaît comme le contraire de la 
ténacité. Un matériau fragile a une zone PS (fig. la) extrêmement petite, parfois 
même nulle. 

Le choc est créé par une masse en mouvement qui heurte le matériau à tester. 
On évalue l’énergie de la masse avant le choc (W) et après (W’). La résilience est 
caractérisée par l’énergie absorbée lors de la rupture, ramenée à l’unité d’aire de la 
section entaillée : (W * W’)/S (c’est une notion qui, quoique très importante, reste 
encore très empirique). 

Exemple : détermination de la résilience R à l’aide du pendule de Charpy 
(fig. 11). On lâche le pendule de la hauteur h par rapport au barreau à tester, après 
le choc il remonte jusqu’à h’. Si m est sa masse, g l’accélération de la pesanteur et 

S la section du barreau, on en déduit facilement R =2^ th — h’) par application 
du principe de la conservation de l’énergie. 

Un pendule pour les essais de résilience est représenté sur la figure 12. 



Fig. 11 . — Principe du pendule de Charpy. 

P : pendule, b : barreau de section So, à tester. 
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Fig. 12. — Pendule pour essai de résilience (doc. Test Well). 


6° Dureté 

C’est la résistance d’un solide à la pénétration. C’est une notion intuitive 
donnée par l’expérience courante mais il n’existe pas d’étalon de dureté (comme le 
mètre étalon pour les longueurs) ni de définition mathématique unique pouvant la 
rattacher à des grandeurs étalons. On ne peut donc pas la mesurer mais 
seulement la repérer dans une échelle arbitraire (de la même manière qu’on repère 
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la difficulté d’une escalade, l’intensité d’un tremblement de terre, ou l’élévation 
d’une température* etc...). Lorsqu’on parle de la dureté, il faut donc toujours pré¬ 
ciser dans quelle échelle on la repère. Les échelles de dureté sont très nombreuses 
et il n’est pas possible ici de toutes les mentionner. Enfin, selon la nature du maté¬ 
riau (fragile ou plastique par exemple) la même technique n’est pas toujours appli¬ 
cable. Nous donnons seulement quelques exemples. 

a) Matériaux minéraux. — Échelle de dureté de Mohs. C’est une des premières 
échelles systématiques de dureté. Elle est encore employée en minéralogie, car elle 
est rapide, commode, mais peu précise. L’échelle consiste en dix matériaux) 
standards numérotés de 1 (talc : le moins dur) à 10 (diamant : le plus dur). 
Chaque minéral raye les précédents et ne peut rayer les suivants. Repérer la dureté 
d’un matériau, c’est donc déterminer les minéraux qu’il raye et ceux par qui il est 
rayé. 

b) Matériaux plastiques. - Lorsque le matériau peut se déformer sans se briser 
lors d’un effort de pénétration, on utilise des échelles plus élaborées. Le principe 
de la mesure est le suivant : on enfonce un échantillon de forme donnée (sphère, 
pyramide, etc...) dans le matériau à tester, sous une force donnée et pendant un 
temps donné. A partir de l’une des dimensions de l’empreinte c’est-à-dire de la 
déformation permanente, on en déduit la dureté dans l’échelle considérée. Cette 
technique est bien plus précise que la précédente et s’applique en particulier aux 
métaux et alliages (matériaux malléables et non fragiles). 

Si le pénétrateur est une sphère, l’empreinte a la forme d’une calotte 
sphérique (fig. 13). Dans Véchelle Brinell on relie le diamètre de l’empreinte à la 
dureté (il existe des tables ou des formules de correspondance) alors que dans 
Téchelle Rockwell on utilise la hauteur de la calotte. Dans Téchelle Vickers, le 
pénétrateur est une pyramide à base carrée dont la pointe est dirigée vers le 
matériau à tester. C’est la diagonale de l’empreinte carrée (fig. 13) qui permet de 
remonter à la dureté. Ces trois méthodes ont un inconvénient : lorsque le matériau 
à tester est élastique, l’empreinte subit un retrait important et la dureté semble plus 
élevée qu’elle n’est en réalité. Pour surmonter cette difficulté on utilise cette fois-ci 
comme pénétrateur une pyramide dont la base est un losange allongé qui laisse 
une empreinte de même forme (fig. 13). On montre que la longuer de la grande 


s 

« a b 

Fig. 13. - Dureté. Géométrie (schématique) des empreintes. Échelles : Brinell et Rockwell (a), 
Vickers (b), Knoop (c). 




Nous ne parlons pas ici, évidemment, de la température thermodynamique. 
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Fig. 14. — Appareil d’essai de dureté permettant d’effectuer les essais Brinell, Vickers, Rockwell 
(doc. Test Well). 


diagonale est indépendante de l’élasticité. On l’utilise donc pour remonter à la 
dureté dans l’échelle Knoop. La figure 14 montre un appareil d’essai de durete. 


7° Friction 


Généralement on doit considérer deux types de friction : statique et dyna¬ 
mique. La première correspond à la force nécessaire pour provoquer le 
mouvement relatif entre les deux surfaces au contact, c’est-à-dire en fait pour 
briser les liaisons d’adhérence (mécanique, physique, chimique) qui se forment a 
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l’interface. La seconde correspond à la force mise en jeu pour maintenir le 
mouvement relatif. 

Le coefficient de friction (voir Chapitre I) dépend d’un grand nombre de 
paramètres, et en premier lieu, comme on peut s’y attendre, de l’état de surface, 
c’est-à-dire à la fois de la composition chimique et du poli. 

Des traces de produit (dues à une attaque superficielle, à un dépôt, etc...) 
peuvent modifier considérablement le coefficient de friction. En général, les 
surfaces propres donnent les coefficients de friction les plus élevés. De même 
l’addition d’un lubrifiant produit une diminution du coefficient de friction par 
rapport aux résultats obtenus dans l’air et dans le vide. La nature chimique du film 
a évidemment une grande importance. 

Un même matériau peut présenter des frictions très différentes selon que les 
surfaces en regard sont rugueuses ou bien lisses et uniformes. Mais il faut noter 
également que des passages répétés modifient l’état des surfaces en contact (par 
usure, par déformation plastique, etc...) et donc la friction. 

La charge, c’est-à-dire la force mécanique qui maintient les deux surfaces en 
contact peut jouer un rôle important. Si la charge est légère, le glissement des deux 
surfaces entraîne des déformations élastiques au niveau des points de contact. 
Mais si elle est plus importante il y a des déformations plastiques qui entraînent 
une modification des états de surface. 

La température d’un matériau modifie la friction. L’accroissement de ce 
paramètre physique peut être d’origine extérieure. Mais il peut être provoqué par 
une variation de la charge ou par un changement dans la vitesse de glissement. En 
effet les interactions entre les aspérités des deux surfaces dissipent beaucoup de 
chaleur et les températures superficielles peuvent devenir très élevées. Il en résulte 
alors des changements de nature physique, chimique, métallurgique dans les 
régions superficielles qui à leur tour entraînent une variation du coefficient de 
friction. 

D’une manière générale tous les facteurs qui influencent l’adhésion, jouent 
également sur la friction. 

L’importance de la chimie à la surface est extrême et a été soulignée par de 
nombreux auteurs. On notera que la réactivité des matériaux en présence est 
souvent accrue par l’action mécanique des surfaces en mouvement. Dans certains 
cas, même, des réactions chimiques entièrement différentes de celles observées à 
l’état statique peuvent se produire. 

8° Usure 

C’est la perte de substance à l’interface de deux corps en contact et en 
mouvement relatif et dont l’un, au moins, est solide. L usure par adhésion 
intervient lorsque des forces d’adhésion (physique ou chimique) ont tendance à se 
développer entre les deux corps. Elle dépend de la charge appliquée à l’interface, 
de la propreté des surfaces, etc... 

Lorsque des débris suffisamment durs sont entraînés à la surface d’au moins 
un matériau, il y a abrasion. Ce type d’usure est fonction de la dimension et de la 
dureté des particules, de la cohésion du matériau, de l’hydratation du milieu, etc... 

La corrosion est souvent classée comme une sorte d’usure. Elle apparaît 
toutes les fois que l’environnement réagit chimiquement avec les surfaces en 
contact pour donner des produits de réaction qui modifient les propriétés d’usure 
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des surfaces. Ce phénomène est extrêmement complexe (voir le chapitre Corro¬ 
sion). Notons que si une corrosion importante est à prohiber, une légère attaque 
peut quelquefois présenter des avantages. 

L’application répétée de contraintes provoque l’apparition de craquelures 
superficielles et sub-superficielles qui finissent par se rencontrer et provoquer ainsi 
la formation de particules qui se détachent de la surface. C’est l’usure de fatigue. 

L’usure et la friction sont des phénomènes extrêmement complexes où s’im¬ 
briquent de nombreux paramètres, ils doivent être étudiés cas par cas. 


9° Propriétés mécaniques et structure du matériau 


Les matériaux utilisés sont de nature polycristalline. La frontière entre deux 
grains voisins est une région où les atomes sont placés de façon désordonnée, 
appelée joint de grain. Son épaisseur est de l’ordre de quelques diamètres 
atomiques. C’est une région de transition entre la structure ordonnée d’un grain et 
celle du grain voisin. 

Lorsqu’un solide est soumis à des contraintes il se déforme. La déformation 
de base est celle du cristal. Dans un premier temps, les mailles du réseau cristallin 
s’allongent dans la direction de la contrainte et se raccourcissent dans la direction 
perpendiculaire (le volume reste constant) (fig. 15). Les forces interatomiques 
jouent le rôle de ressorts : si la contrainte cesse, la maille reprend sa forme 
primitive, la déformation est élastique. Dans un deuxième temps, au-delà d’une 
contrainte limite la déformation devient permanente. Il y a glissement des couches 
d’atomes les unes par rapport aux autres mais ces déplacements se font plus 
facilement dans certaines directions que dans d’autres. Il existe des directions 
privilégiées pour les déformations. Dans les matériaux les grains sont orientés au 
hasard les uns par rapport aux autres. Ainsi le joint de grain constitue un obstacle 
à la propagation du glissement d’un grain au suivant, car les plans de glissement 
ne sont pas les mêmes d’un grain à l’autre. Ainsi la présence d’un joint de grain 
provoque un accroissement de la résistance à la déformation. On conçoit donc que 
pour un matériau donné, celle-ci puisse dépendre du nombre de grains par unité de 
volume : une structure à petits grains a une résistance plus élevée que celle à gros 
grains car il y a beaucoup plus de joints de grains (voir le chapitre précédent sur 
les traitements thermiques). 

De même, la présence contrôlée d’impuretés permet par le même mécanisme 
de blocage des dislocations de faire varier les propriétés mécaniques des 
matériaux. 



Fig. 15. — Déformation d'une maille cristalline sous l’action d’une 
contrainte de traction F. Les flèches indiquent le déplacement corres¬ 
pondant des atomes. 
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En fait, il est très rare que les couches glissent parfaitement les unes par 
rapport aux autres (cela nécessite des forces très supérieures à celles trouvées par 
l’expérience). En pratique, il y a déplacement progressif d’une partie des atomes 
du plan de glissement. Le mouvement se fait de proche en proche, ce qui fait 
apparaître des défauts de structure appelés dislocations. 

Lors de l’écrouissage, la déformation plastique augmente le nombre de dislo¬ 
cations. Certaines d’entre elles migrent vers la surface du grain, mais une forte 
proportion se trouve bloquée en son sein. Lors des essais successifs, le passage de 
nouvelles dislocations est de plus en plus difficile car il y a accroissement de la 
densité des obstacles. Ainsi s’explique l’augmentation de la limite d’élasticité à la 
traction lors de l’écrouissage. 

Le mécanisme de fatigue est dû à l’écrouissage préférentiel de certains grains 
par rapport aux voisins. Par exemple, et très schématiquement, le grain A de la 
figure 16 orienté défavorablement par rapport à la contrainte, subit une déforma¬ 
tion plastique alors que les voisins B et D se déforment élastiquement. Sous 
l’action de la contrainte alternative, A s’écrouit chaque fois un peu plus, ce qui 
finit par provoquer, par accumulation des dislocations, une fissuration impercepti¬ 
ble. Il se produit alors une espèce de réaction en chaîne : la présence de la fissure 
augmente la contrainte dans son voisinage, ce qui provoque l’extension de la fis¬ 
sure, et finalement la rupture du matériau. 

Contrainte 



Fig. 16. — Structure schématique de grains soumis à un essai de fatigue. 


En ce qui concerne la dureté on peut considérer que toutes les causes qui 
s’opposent au déplacement des dislocations provoquent également le durcissement 
du métal. Le durcissement par écrouissage en est l’exemple type. De même tous 
les traitements thermiques en métallurgie (voir chapitre précédent) qui ont pour 
résultat de provoquer une variation de la taille des grains ou de faire apparaître une 
nouvelle phase (précipitation d’un nouveau composé, variation du degré d’ordre, 
etc...) conduisent à une variation de la dureté. 

C’est également l’accumulation des dislocations dans la zone de contact des 
deux matériaux qui est responsable de l’usure, car elles jouent le rôle de noyaux 
d’affaiblissement dans toute une zone superficielle où des craquelures et des vides 
peuvent se développer. 
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CORROSION AQUEUSE DES MATÉRIAUX MÉTALLIQUES 

J.-P. Crousier* 


I. - INTRODUCTION 


Dans la nature il n’existe que très peu de métaux à l’état natif. On les ren¬ 
contre surtout sous forme de composés : (oxydes, sulfates, sulfures, carbonates, 
etc.). Car l’état métallique n’est pas un état stable dans les milieux naturels. La 
transformation qui s’ensuit fait perdre au métal une grande partie des propriétés 
qui font son intérêt pratique. 

Les matériaux métalliques implantés sous diverses formes dans le corps 
humain ou ceux qui sont en contact avec des liquides physiologiques ne font pas 
exception à ce comportement général. Ils subiront une dégradation qui se 
manifeste de différentes manières : modification de leurs propriétés mécaniques 
(fragilisation), de leur aspect (ternissement, coloration) mais aussi par une éven¬ 
tuelle action des produits de la corrosion sur l’organisme. 

C’est cette destruction non souhaitée d’un matériau, provoquée par le milieu 
avec lequel il est en contact que l’on appelle corrosion. En réalité cette détériora¬ 
tion se produit pour tous les matériaux : métaux et alliages, plastiques, ciments, 


* Professeur à l’Université d’Aix-Marseille I, Laboratoire de Corrosion, Centre St Charles, 
13001 Marseille. 







CORROSION AQUEUSE DES MATÉRIAUX MÉTALLIQUES 43 

céramiques, etc. Mais traditionnellement le terme de corrosion est réservé au cas 
des matériaux métalliques. C’est dans ce sens qu’il sera utilisé dans ce chapitre. 

La corrosion peut se produire dans les milieux liquides et gazeux. Dans le 
premier cas on parle de corrosion aqueuse ou électrochimique ; dans le second 
cas, c’est la corrosion sèche ou oxydation. Seule la première se produit pour les 
matériaux utilisés pour réaliser des implants. 

Au moment d’envisager l’emploi d’un matériau métallique pour fabriquer un 
élément qui sera placé dans ou au contact de liquides physiologiques on doit se 
poser deux questions : 

— y a-t-il un risque de corrosion ? 

— dans l’affirmative, à quelle vitesse se fera la destruction du métal attaqué ? 

Avant d’apporter des éléments de réponse à ces deux questions, il faut 

d’abord connaître ce qu’est, fondamentalement, le processus de corrosion aqueuse. 

II. - PHÉNOMÈNES FONDAMENTAUX 

Réactions de base de la corrosion. — Le phénomène de corrosion se produit 
lorsque sont mis en contact : 

— un matériau métallique (acier 316, vitallium, amalgame d’argent, etc.) 
C’est un réseau tripériodique fixe d’ions métalliques environnés d’électrons déloca¬ 
lisés sur l’ensemble du cristal (cf. chapitre État métallique) ; 

— une solution agressive (salive, sang, fluide extracellulaire, etc.). C’est un 
assemblage désordonné et mobile de molécules neutres (eau en particulier) et 
d’ions (H 3 0 + , Na + , K + , Cl - , HC0 3 “, etc.) qui conduit l’électricité : c’est un 
électrolyte. 

Ce contact peut se produire par immersion, c’est le cas d’une prothèse, ou 
par circulation d’un liquide dans un élément métallique d’une installation d’assis¬ 
tance externe. C’est à l’interface entre le métal et la solution que va se dérouler la 
réaction de corrosion. On peut l’expliciter de la manière suivante : 



Fig. 1. — Réactions de base de la corrosion. 
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- Un ion métallique quitte le métal et passe dans la solution en libérant des 
électrons dans le métal (fig. la) : 

Fe-- Fe 2+ + 2e' 

Le métal perd des électrons : c’est une réaction d’oxydation ou réaction anodique. 

- Une espèce en solution vient au contact du métal prendre les électrons 
libérés par celui-ci (fig. 1 b) : 

dans une solution acide non aérée : 

2 H 3 0 + + 2e"-- H 2 + 2 H 2 0 

dans une solution neutre et aérée : 

1/2 0 2 + H 2 0 + 2e'--2 0H- 

L’espèce en solution gagne des électrons : c’est une réaction de réduction ou réac¬ 
tion cathodique. 

La réaction de corrosion elle-même est constituée par l’ensemble des deux 
réactions anodique et cathodique (fig. le). 

Exemple : le fer dans une solution acide non aérée : 

Fe + 2 H 3 0+-► Fe 2+ + H 2 + 2 H 2 0 

Au cours de cet échange il y a transfert de charges électriques entre le métal 
(conducteur électronique) et la solution (conducteur ionique) créant un courant 
électrique. C’est donc bien un phénomène électrochimique. 

Lorsque aucun courant n’est imposé de l’extérieur au système métal-solution 
(situation d’équilibre), le transfert de charges entre la réaction d’oxydation et la 
réaction de réduction doit être équilibrée, c’est-à-dire que les intensités i a et i c des 
courants anodiques et cathodiques doivent être égales et de signe opposé : 

ia 4- ic = O 

liai = I ici = icor ^ 

La valeur absolue de l’intensité du courant est appelée courant de corrosion. C’est 
la situation que l’on rencontre lorsqu’un métal est plongé dans un milieu corrosif. 

Si l’intensité du courant est i ampères par cm 2 pendant le temps t (secondes), 
la quantité m (grammes) de métal qui passe de l’état métallique à l’état d’ions dans 
la solution au cours de la réaction de corrosion est donnée par la loi de Faraday : 



masse atomique du métal 
Ai. —— — 

nombre d’électrons échangés 

A = 56/2 pour le fer 

F = 96500 coulombs 

m est la quantité de métal détruit par la corrosion pendant le temps t. On peut 
l’exprimer en épaisseur de métal détruit (en mm par an ou en pm par an). 
Remarque : dans la pratique on n’utilise jamais des métaux purs mais uniquement 
des alliages. La quantité A doit donc être évaluée en fonction de la nature et de la 
proportion de chaque élément allié ainsi que du nombre d’électrons que chacun 
d’eux met en jeu au cours de la réaction. 

Piles de corrosion . — Une pièce métallique plongée dans un électrolyte 
constitue ce qu’en électrochimie — et l’on vient de voir que le phénomène de 
corrosion est électrochimique — on appelle une électrode. De même qu’en électro¬ 
chimie deux électrodes constituent une pile, il y a création d’une pile de corrosion 
lorsque : 
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— deux métaux différents ayant une liaison électrique entre eux sont plongés 
dans un même électrolyte (couplage galvanique) ; 

— deux parties d’une même pièce métallique se trouve en contact avec un 
électrolyte qui présente une différence de concentration, de pH ou de teneur en 
oxygène entre les deux zones de contact. 

Cela conduit aux deux groupes principaux de piles de corrosion : 

a) Pile dont les électrodes sont différentes : la différence peut résider dans la 
nature même des métaux (amalgame dentaire et coiffe en or ; plaque de fixation 
osseuse vissée lorsque la plaque et les vis ne sont pas fabriqués dans le même 
alliage, etc.). La différence, moins évidente, peut provenir de la présence 
d’impuretés ou de phases dans le métal. Elle peut enfin avoir pour origine des 
traitements métallurgiques différents entre deux parties d’une même pièce métal¬ 
lique (écrouissage, fusion, élaboration sans traitement d’homogénéisation). 

b) Piles de concentration : un métal en contact avec un électrolyte dont la 
concentration en un élément donné n’est pas homogène (fig. 2a). Un cas particulier 
important est celui pour lequel c’est la teneur en oxygène dissout dans la solution 
qui est différente (extérieur et intérieur d’une cavité, partie métallique recouverte 
par rapport à la partie non recouverte, etc.). Dans ce cas on parle de pile à aéra¬ 
tion différente (fig. 2b). 



Fig. 2. — Piles de concentration. 


Principales formes de corrosion . — Les conséquences de la corrosion peuvent 
se manifester sous différentes formes dont les plus visibles ne sont pas toujours les 
plus dangereuses pour la résistance mécanique du matériau. 

a) Attaque uniforme ou généralisée : elle se déroule sur l’ensemble de la 
surface du métal avec diminution régulière de l’épaisseur de celui-ci ou simple¬ 
ment changement de coloration (ternissement). 

b) Corrosion localisée : c’est une attaque très intense qui se produit en 
certains points de la surface du métal. Ce sont des zones qui étaient ou sont 
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devenues anodiques pour diverses raisons. Cette corrosion se manifeste par des 
piqûres ou des crevasses qui entraînent une diminution de la résistance mécanique 
du métal. Ce type d’attaque est d’autant plus dangereux qu’il est difficile à détecter 
tout particulièrement dans le cas des piqûres. Pour des aciers inoxydables en 
présence de solution contenant des ions chlorures, il y a formation de piqûres au 
point de rupture d’une couche de protection. 

c) Dissolution préférentielle d’un constituant d’un alliage : l’attaque de cet 
élément laisse un résidu poreux constitué de l’autre (ou des autres) élément(s) et 
des produits de corrosion. C’est le cas des alliages contenant du cuivre comme les 
laitons, les cupronickels, les cuproargents, etc. 

d) Corrosion intergranulaire : elle se produit aux joints des cristaux du métal 
(cf. chapitre État métallique). Ces zones se comportent comme des anodes par 
rapport au cœur des cristaux. Cela conduit à une diminution de la résistance 
mécanique d’où risque de ruptures. Cas des aciers inoxydables austénitiques 18/8 
ayant subi une préparation défectueuse. 

e) Fissuration : elle se manifeste lorsqu’un métal est soumis à la fois à des 
efforts mécaniques de traction et à un milieu corrosif. Cela provoque une fragilisa¬ 
tion du métal. Lorsque l’effort appliqué est permanent c’est la corrosion sous 
contrainte (CSC). La formation de fissures conduit à une rupture de type fragile 
qui se produit brutalement (acier inoxydable en milieu chloruré). Les contraintes 
peuvent être d’origine interne produites par les opérations de préparation du 
matériau (laminage, emboutissage, soudure, etc.), de traitement thermique, ou 
d’origine externe (efforts en cours d’utilisation). Ce type de corrosion est très lié 
au milieu corrosif : certains éléments peuvent être dangereux, pour un matériau 
donné, même à une concentration très faible dans la solution. C 7 est le cas des ions 
Cl" vis-à-vis des aciers inoxydables 18/10 à température élevée. 

Lorsque les efforts appliqués sont alternés ou répétés c’est la corrosion sous 
fatigue. En l’absence de milieu corrosif il est possible de définir une valeur limite 
d’endurance, en fonction du nombre de cycles de l’effort, en-dessous de laquelle la 
rupture par fatigue ne se manifeste plus, même pour un nombre très élevé de 
cycles. En présence d’un milieu corrosif il n’est plus possible en général de 
connaître cette limite. 

f) Corrosion bactérienne : les micro-organismes peuvent intervenir dans le 
processus électrochimique de la corrosion de diverses façons : attaque chimique 
(destruction de couches protectrices), formation d’un voile bactérien (aération 
différente entre les parties recouvertes et non recouvertes), action dépolarisante 
(sur l’anode ou sur la cathode). Les possibilités d’adaptation des bactéries à 
diverses conditions de vie (température, acidité, présence ou absence d’oxygène, 
etc.) les rend actives dans beaucoup de milieux biologiques. 

g) Corrosion en présence de frottement : les produits de la corrosion sont 
souvent protecteurs et ralentissent la poursuite de l’attaque. Lorsqu’il y a 
frottement entre cette couche et une autre partie dure, l’abrasion qui en résulte 
entraîne l’arrachement de la couche en certains points. Sur ces points là, la 
corrosion repart et est même accélérée à cause d’un rapport d’aires défavorable. 

Arrivé à ce point on sait que la corrosion : 

— est un phénomène électrochimique, 

— fonctionne suivant le modèle des piles, 

— présente des manifestations diverses sur le métal. 
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En approfondissant l’aspect électrochimique, on peut tenter maintenant de donner 
une réponse à la question : « quand y a-t-il risque de corrosion ? » 


III. - PEUT-ON PRÉVOIR UN RISQUE DE CORROSION ? 

Aspect électrique de Tinterface métal-solution. — Les réactions fondamen¬ 
tales qui se déroulent à l’interface métal-solution entraînent une séparation de 
charges électriques de signes opposés : par exemple ions positifs dans la solution, 
électrons sur le métal (fig. 3). Ces charges vont former à l’interface une couche 
double électrisée dont la structure, assez complexe, est approchée par différents 
modèles théoriques. 




¥ 

(M+) 

© 


0 ® 


état 

d'équilibre 


Fig. 3. — Formation de la couche double. 


Cette couche double électrisée crée, à la manière d’un condensateur, une 
différence de potentiel électrique entre les deux régions qu’elle sépare. Ce potentiel 
ne peut pas être calculé a priori car on ne connaît pas la distribution des charges 
dans la couche : on doit le mesurer expérimentalement. En réalité on ne peut 
mesurer que des différences entre des potentiels et non des valeurs absolues. Pour 
cela il a été choisi un deuxième interface métal-solution, c’est-à-dire une autre 
électrode, qui sert de référence pour toutes ces mesures et, par convention on lui a 
attribué un potentiel d’électrode égal à zéro. C’est l’électrode normale à hydrogène 
(ENH) qui répond à des critères bien précis (température, pression, concentra¬ 
tion). Elle correspond à la réaction : 

H + + e" , 1/2 H 2 E° = 0 volts 

C’est par rapport à cette électrode que l’on exprimera les potentiels de tous les 
métaux. Dans la pratique, pour faire les mesures, on utilise l’électrode au calomel 
saturée (ECS) d’un usage plus facile et dont le potentiel est, à 25°C, de + 246 mv 
par rapport à l’électrode normale à hydrogène. 

Potentiels d 9 électrode. — La valeur du potentiel que prend un métal par 
rapport à une solution, lorsque le système a atteint un état d’équilibre, est appelé 
potentiel d’électrode. La valeur du potentiel d’électrode est lié à un couple métal- 
solution bien déterminé : si l’on modifie quelque caractéristique que ce soit de l’un 
ou de l’autre (la concentration d’un composant de la solution par exemple), le 
potentiel d’électrode est différent. 

Dans le cas particulier où le métal M plonge dans une solution à 25°C d’ions 
M n+ dont l’activité a M n+ = 1, le potentiel pris par l’électrode est appelé potentiel 
d’équilibre normal E°. Ce sont ces valeurs que l’on trouve dans les tables thermo¬ 
dynamiques. Lorsque la situation est semblable à la précédente, mais avec 
a M n+ ± 1, on doit calculer les potentiels d’équilibre par la relation de Nernst : 

E = E° + ^Log a M "+ 
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(R constante des gaz parfaits ; T température absolue). 

Cette relation peut s’écrire à 20°C, en utilisant les logarithmes décimaux : 


Ë = E C 


0,059 , n 
+ —5- '°g a M n 


Remarque : dans les solutions diluées, l’activité d’un ion peut être remplacée par 
sa concentration. 

Mais dans les cas concrets de corrosion, on ne choisit pas la nature des ions 
dans la solution (salive, sang, etc.), ni leur concentration. La seule possibilité est 
de déterminer expérimentalement les valeurs des potentiels d’électrode en 
plongeant le métal à étudier dans la solution considérée et en mesurant la 
différence de potentiel qui s’établit par rapport à une électrode de référence. C’est 
le potentiel mixte ou potentiel de corrosion de ce métal dans cette solution. 

Dans chacun des cas ci-dessus, les valeurs de potentiels d’électrode corres¬ 
pondant aux différents métaux peuvent être classés, les uns par rapport aux autres, 
permettant ainsi de faire des comparaisons rapides. Le classement que l’on ren¬ 
contre le plus couramment est celui des potentiels normaux E°. Mais on trouve 
parfois des échelles correspondant à des milieux particuliers (solution de chlorure 


de sodium, salive artificielle, etc.). 

Remarque : par convention internationale tous les potentiels d’électrode devraient 
être donnés dans le sens de la réaction de réduction ; dans ces conditions les 


potentiels d’électrode les plus élevés correspondent aux métaux les plus nobles, 
c’est-à-dire les moins attaquables (cf. tableaux I et II). 


TABLEAU I. — Potentiel de corrosion dans une solution de NaCl À 3 % dans l’eau (en 
Vecs). 


Métal 

Potentiel 

Vecs 

Couplage 

galvanique 

Pt 

0,30 


bonne 

Au 

0,22 


résistance 

Cr passif 

0,20-0,25 




Acier inox 18/8 

0,10 

Ea 



Hg 

0 




Ag 

- 0,05 




Cu 

- 0,18 


2 = 

Ea-Eb 

h 2 

- 0,2 




Ni 

- 0,27 

_Eb_. 



Pb 

- 0,47 




Cr actif 

- 0,6 




Fe 

— 0,6 à — 0,7 




Zu 

- 1,06 


mauvaise 

Mg 

- 1,63 


résistance 


TABLEAU IL - Valeurs indicatrices des potentiels de corrosion d’alliages dentaires 
(compositions diverses) dans une salive artificielle. 


A lliages 

Potentiels 

Vecs 

Platine 

Or 

Aciers inox 

Alliages base Ni 
Amalgames 

+ 0,13 

+ 0,10 à + 0,06 

- 0,075 à - 0,1 

- 0,15 à - 0,18 

- 0,185 à - 0,38 
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Comment prévoir le risque de corrosion. — Puisque la corrosion fonctionne 
selon le modèle d’une pile électrique, la détermination de la force électromotrice 
(f.e.m) de celle-ci constituera une indication du risque de corrosion. 

La f.e.m d’une pile est donnée, par convention, par : 

E = Ered Eoxy 

E red : potentiel d’électrode de la réaction de réduction (réaction cathodique) 
E oxy : potentiel d’électrode de la réaction d’oxydation (réaction anodique) 

Si la f.e.m est positive la pile de corrosion fonctionne. En réalité une pile 
fonctionne toujours, la question qui se pose est de savoir dans quel sens c’est-à- 
dire quelle est la réaction anodique et quelle est la réaction cathodique. Dans le 
cas d’une pile de corrosion, la question posée reste la même mais formulée 
différemment : le métal que l’on étudie sera-t-il l’anode de cette pile donc risque- 
t-il d’être attaqué ? 

L’expression de la f.e.m montre que la comparaison des potentiels d’électrode 
mesurés dans des conditions identiques à la situation réelle indiquera très facile¬ 
ment dans quel sens la différence sera positive et donc quelle sera la réaction 
anodique. C’est bien évidemment celle qui correspond au potentiel d’électrode le 
plus faible dans le milieu considéré. 

En résumé, si il y a une différence entre les potentiels d’électrodes des 
réactions anodique et cathodique et si c’est le métal étudié qui a le potentiel le plus 
faible, il y aura un risque de corrosion de ce métal. Si l’écart est important le 
risque de corrosion sera grand. D’où une conclusion pratique : il faut éviter la 
réalisation de prothèses plurimétalliques : amalgame et or dans la salive, acier 
inoxydable couplé galvaniquement avec un alliage riche en or. 

Influence du pH des solutions. — A partir de la thermodynamique électrochi¬ 
mique, Pourbaix a établi des diagrammes d’équilibre potentiel-pH pour un grand 
nombre de métaux et alliages plongés dans de l’eau pure à 25°C (fig. 4). 




Fig. 4. — Diagramme potentiel pH et dans Veau pure à 25°C. 
a) Pour le fer. b) Pour le plomb. 
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Ces diagrammes permettent de connaître, pour chaque métal, les conditions 
théoriques de corrosion, d’immunité (stabilité) et de passivité (formation d’une 
couche protectrice). Dans les deux dernières situations il n’y a aucun risque de 
corrosion. Connaissant le domaine de pH que peuvent rencontrer les métaux au 
contact du milieu intérieur (état normal 7,4 — après opération 5,6— en cas 
d’infection 9,0), ces diagrammes permettent de déterminer quels sont les métaux 

qui peuvent résister à la corrosion dans ces conditions.. 

En réalité, ces conclusions établies pour l’eau pure, doivent être utilisées avec 
précaution car la plupart des liquides du corps humain sont, par leur composition, 
plus proche de l’eau de mer que de l’eau pure (présence d’ions chlorures par 
exemple). Cela réduit encore le nombre des métaux utilisables. Si, en plus, on 
excepte ceux qui sont toxiques, on peut ainsi déterminer les métaux qui peuvent 
entrer dans la composition des implants métalliques. 

On a donc une réponse à la question de savoir s’il y a risque de corrosion 
d’un matériau métallique dans un milieu donné : on utilise le diagramme de 
Pourbaix en tenant compte des réserves faites ci-dessus. 


IV. - DÉTERMINATION DE LA VITESSE DE CORROSION 

Lorsque la corrosion risque de se produire il s’agit aussi de savoir à quelle 
vitesse se déroulera le phénomène. 

Jusqu’à présent on a considéré le système sans intervention électrique exté¬ 
rieure. Lorsque on impose un courant électrique d’intensité i à travers 1 électrode, 
dans le cas d’une étude expérimentale en laboratoire, il est possible d’accéder a la 
vitesse de corrosion. 

Polarisation et surtension (fig. 5). - Ce courant électrique d’intensité i f 0, 
par les réactions qu’il provoque, modifie le potentiel métal-solution (le système 
n’est plus à l’équilibre) d’une quantité q que l’on appelle la surtension : 

q = E j=0 Ei^o 



Fig. 5. - Courbes de polarisation (cas d’un métal en milieu acide). 
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Cette surtension peut avoir pour origine le travail nécessaire pour effectuer : 

— le passage d’un ion métallique dans la solution (ou l’inverse) : c’est la 
polarisation d’activation ou de transfert de charges (rj A ) ; 

— le déplacement des ions au sein de la solution si ce phénomène est lent : 
c’est la polarisation de concentration ou de diffusion (rj c ) 

Les courbes correspondant à la variation du potentiel de l’électrode étudiée 
en fonction de l’intensité i du courant imposé de l’extérieur (courbe E — i) sont 
appelées courbes de polarisation. Elles comportent deux branches : polarisation 
anodique et polarisation cathodique, selon le sens du courant imposé. 

Courbes de polarisation — Vitesse de corrosion 

a) Principe. — Pour tracer ces courbes on dispose de deux types de méthodes 
de modification de l’état d’équilibre : 

— action d’un courant extérieur d’intensité i 

— action d’un potentiel extérieur E 

C’est la seconde méthode qui est utilisée le plus fréquemment. 

b) Appareillage (fig. 6). - Le potentiel imposé est fourni par un potentiostat et 
sa variation linéaire en fonction du temps est commandée par un pilote électroni¬ 
que. Le métal à étudier constitue l’électrode de travail d’une cellule de corrosion 
qui comporte, en outre, une électrode auxilliaire (en platine) utilisée pour porter 
l’électrode de travail au potentiel choisi et une électrode de référence par rapport à 
laquelle seront mesurées les valeurs du potentiel. 



Fig. 6. — Appareillage (schéma). 


c) Applications (fig. 7). — Avant toute modification on lit la valeur du potentiel 
de l’électrode en circuit ouvert qui est le potentiel d’abandon ou potentiel de corro¬ 
sion E cor . Ensuite on fait varier le potentiel vers les valeurs négatives pour tracer la 
branche correspondante de la courbe de polarisation (courbe cathodique), puis on 
fait varier le potentiel vers les valeurs positives pour tracer la branche anodique. 
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Fig. 7. — Détermination de l’intensité du courant de corrosion (cas d’un métal dans un acide non 
aéré). 


Par extrapolation de la partie linéaire de la branche cathodique, on obtient l’inter¬ 
section avec l’horizontale tracée pour E CO r • Cette intersection donne la valeur du 
courant de corrosion i CO r qui est, on l’a vu, une mesure de la vitesse de corrosion. 

On peut aussi connaître la vitesse de corrosion en mesurant la perte de masse 
d’un échantillon métallique plongé dans la solution considérée. Mais pour que 
cette perte de masse soit significative, la durée d’immersion doit être longue 
(plusieurs mois). De plus la corrosion localisée (piqûres), qui entraîne des pertes 
de masse insignifiantes, n’est pas mise en évidence par cette méthode. Au 
contraire, le tracé des courbes de polarisation permet une détermination rapide de 
la vitesse de corrosion et l’aspect de la courbe de polarisation, en particulier la 
branche anodique donne des indications sur le comportement du métal (formation 
de piqûres, passivité, rupture de film protecteur, etc.). 

Remarques sur la vitesse de corrosion 

a) Influence du rapport des aires de l’anode et de la cathode. — On a vu que les 

intensités de courant des réactions anodique et cathodique doivent être égales. 
Dans le cas d’un couplage galvanique, si l’aire de l’anode est plus petite que 1 aire 
de la cathode (par exemple la moitié), l’intensité de courant par unité de surface 
(densité d’intensité de courant) qui traverse l’anode sera plus grande (dans l’exem¬ 
ple le double), donc la vitesse de corrosion sera plus grande aussi. C’est une situa¬ 
tion à éviter dans la pratique. 

b) Influence d’une deuxième réaction cathodique. — Dans le cas où un couplage 
galvanique est placé dans une solution contenant de l’oxygène dissous, il faut 
prendre en compte l’intensité du courant de réduction provenant de la réaction : 

0 2 + 2 K 2 0 -h 4e--- 4 OH" 

Pour maintenir l’égalité li ox l = liieJ , i ox augmentera, donc la vitesse de corro¬ 
sion sera plus grande. 

c) Effet des ions métalliques. — Dans la pratique industrielle, lorsque la vitesse 
de corrosion est très faible en regard de la durée d’utilisation de la pièce 
métallique, on accepte cette corrosion. Dans le cas de 1 organisme humain cette 
tolérance n’est pas toujours acceptable compte tenu de l’action que peuvent avoir 
des quantités même très faible d’ions métalliques. Une vitesse de corrosion de 
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0,2m/an correspond, pour une surface de 0,01cm 2 , à environ 5.10 8 ion par 
seconde. 

Un comportement particulier : la passivation. — Si on plonge une lame de fer 
dans l’acide nitrique HN0 3 en solution diluée, le fer est corrodé ; placé dans une 
solution concentrée du même acide, le fer n’est pas attaqué et si on le plonge 
ensuite dans la solution diluée, l’attaque n’a plus lieu. On dit que ie fer a été 
passivé. 

La passivité représente l’état de résistance à la corrosion d’un métal par le 
ralentissement, ou même l’arrêt total, du processus de dissolution anodique, c’est- 
à-dire de la corrosion. Tous les métaux ne jouissent pas de cette propriété : seuls 
sont passivables les métaux dits de transition (fer, chrome, nickel, titane, etc.) 
ainsi que l’aluminium. 

Comme tout comportement particulier, le phénomène de passivation est mis 
en évidence sur la courbe de polarisation anodique du métal. Sur celle-ci apparaît 
d’abord un domaine de corrosion (domaine actif) pour lequel le courant augmente 
en même temps que le potentiel imposé ; au-delà d’une certaine valeur, potentiel 
critique (ou de passivation primaire), à laquelle correspond une valeur maximale 
de l’intensité du courant dite intensité critique, celle-ci diminue brusquement et 
fortement. Lorsque le potentiel appliqué continue à augmenter, le courant reste 
alors faible et pratiquement constant dans un intervalle de potentiel plus ou moins 
étendu selon les métaux : c’est le domaine de passivation dans lequel la corrosion 
est inexistante (fig. 8). 



Fig. 8 — Courbe de polarisation anodique du métal (dans le domaine de passivation la corrosion 
est inexistante). 


Dans une solution donnée (nature, composition, pH), le potentiel que prend 
le métal est donné par l’intersection de sa courbe de polarisation anodique avec la 
courbe de polarisation cathodique de la réaction de réduction, c’est-à-dire le point 
pour lequel 

Ü a l — I î cl = i cor 

Selon la position de ce point, le métal se trouvera (fig. 9) : 

— dans un état actif (corrosion) : point N 

— dans un état passif stable (passivation) : point P 
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p IG 9 _ Courbe de polarisation d'un métal 
passivable (allure générale). 


— dans un état passif instable, (il peut redevenir actif si la couche de passiva¬ 
tion est détruite par frottement, choc, etc.) : point M . 

Seule la deuxième situation donne une sécurité totale pour l’utilisation du 
métal dans cette solution. Il y a donc une protection naturelle lorsqu’un métal 
passivable se trouve dans son domaine de passivité. Les mécanismes de 
passivation sont divers et pas toujours bien connus, mais dans tous les cas la 
protection est obtenue par la formation d’un film plus ou moins épais d oxyde. 

En contrepartie de ces avantages, les couches passives peuvent être détruites 
localement par les ions chlorures (Cl - ) : des piqûres apparaissent alors au point de 
destruction de la couche. Elles se forment après un temps d’incubation qui est 
variable suivant le matériau métallique et la solution qui sont en contact. 

Les alliages passivables. — Cette propriété de se passiver dont bénéficient 
certains métaux peut se transmettre à des alliages dans la composition desquels 
entrent ces éléments, même à des teneurs relativement faibles (à partir de 5 % pour 

le chrome). , „ 

Parmi ces alliages passivables il y a d’abord la grande famille des aciers 
inoxydables, c’est-à-dire des alliages Fe-C auxquels sont ajoutés d’autres éléments 
et en particulier le chrome et le nickel. Ils résistent bien à la corrosion généralisée 
à froid mais sont sensibles à la corrosion par piqûre en présence de Cl . On ne 
parle d’acier inoxydable que pour des teneurs en chrome allant de 10 à 20 % envi¬ 
ron. En-dessous ce sont les aciers au chrome ; au-dessus les fer-chrome. C’est le 
chrome qui permet la formation d’une couche d’oxyde protecteur à la surface de 
l’alliage. Cette action est plus ou moins efficace selon la nature du milieu corrosif, 
d’où la nécessité d’ajouter selon les utilisations, d’autres éléments alliés comme 
par exemple le nickel. Le nombre d’éléments alliés est très variable et leur nature 
dépend des propriétés non seulement chimiques, mais aussi mécaniques et de mise 
en forme que l’on souhaite pour ces matériaux. Pour les implants, les aciers 
inoxydables les plus connus et utilisés sont les aciers du type AISI 316 et 316L 
(16 à 18 % de chrome ; 10 à 14 % de nickel). 

Autres alliages passivables, les alliages contenant du nickel et du chrome 
comme éléments principaux, avec ou sans molybdène. Ils existent avec différentes 
compositions et des noms divers. Le Vitallium fait partie de cette famille (Cr 
30 %, Co 65 %, Mo 5 %). Ces matériaux résistent bien aux deux types de 
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corrosion généralisée et localisée, mais leur mode d’élaboration diminue leur 
ductilité. 

Pour terminer on citera le titane et ses alliages tels les alliages titane- 
vanadium-aluminium (exemple le Ti 6A1 4V) qui ont une excellente tenue à la 
corrosion lorsqu’ils sont placés dans un organisme humain. 

V. - ESSAIS EN LABORATOIRE 

Le comportement à la corrosion d’un nouveau matériau métallique destiné à 
des implants doit être testé au laboratoire, préalablement à toute utilisation 
clinique, en complément de l’étude de ses autres propriétés, mécaniques en parti¬ 
culier. 

Ces essais doivent prendre en compte : 

a) Pour les matériaux : 

— le mode de préparation (fusion, laminage, etc.) ; sa structure, les phases en 
présence, 

— les opérations d’élaboration de l’implant : mise en forme, soudure, traite¬ 
ment thermique, 

— la préparation de la surface : une surface rugueuse est plus sensible à la 
corrosion qu’une surface polie avec soin. 

b) Pour la solution : 

— la composition, en général très complexe, la présence ou l’absence 
d’oxygène dissout, l’agitation, la température, la présence éventuelle de bactéries. 
Le but est de faire en sorte que le métal à étudier soit mis en contact avec une 
solution qui se rapproche le plus possible du milieu réel. 

c) Pour les conditions expérimentales : 

— les différents types de contraintes que subit l’implant afin de figurer le 
mieux possible l’utilisation réelle. 

Les essais en laboratoire se composent essentiellement : 

a) De mesures électrochimiques : 

— mesure du potentiel de corrosion, f.e.m de la pile dans le cas d’un cou¬ 
plage galvanique, 

— tracé des courbes de polarisation mettant en évidence le comportement à 
la corrosion, 

— détermination de la vitesse de corrosion à partir de ces courbes de polari¬ 
sation, 

— étude de la variation du potentiel en fonction du temps. 

b) D’observations de l’échantillon : 

— par microscopie optique ou par microscopie électronique afin de détecter 
l’existence éventuelle de piqûres, attaque aux joints de grains, dissolution préféren¬ 
tielle, etc. 

c) D’étude des produits de la corrosion : 

— sur le métal lui-même par les méthodes d’étude de surfaces, 

— dans la solution par des analyses chimiques, électrochimiques et spec¬ 
troscopiques. 

Il faut y ajouter aussi l’étude des conséquences que peuvent avoir les ions 
métalliques provenant de la corrosion et présents dans l’organisme. Cela nécessite 
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des expérimentations beaucoup plus longues que celles qui viennent d être citées, 
mais elles sont du ressort du toxicologue et non plus du corrosionniste. 

Les essais en laboratoire peuvent être complétés par des essais in vivo, mais 
leurs réalisations sont parfois délicates. 

Les réactions de corrosion mettent en présence des « partenaires », le 
matériau métallique et la solution corrosive, qui sont très complexes et difficile¬ 
ment reproductibles. Que l’on pense en particulier aux modifications de la 
composition de la salive d’un individu à l’autre et, pour le même individu dans le 
temps. De même pour d’autres liquides physiologiques, il peut exister des modifi¬ 
cations de composition en fonction de médicaments administrés. Il en est de même 
pour le matériau métallique qui, utilisé pour le même type d’implant, peut présen¬ 
ter des différences dues à l’élaboration et aux traitements qu’il a subis. Il est donc 
difficile d’appliquer strictement, à ces cas réels, des principes établis dans des 
situations idéales. 

Par ailleurs, pour lutter contre la corrosion, il existe un grand nombre de 
méthodes. Elles sont fondées sur une modification du milieu corrosif ou de la 
surface du métal, ou nécessitent une intervention électrique sur le système. Pour 
des raisons évidentes, elles ne peuvent pas être utilisées dans le cas des implants, 
sauf peut-être les revêtements par des métaux nobles. 

Cependant restent valables un grand nombre de lignes directrices exposées 
dans ce chapitre qui doivent guider le praticien au moment du choix, de la réalisa¬ 
tion et de la mise en place d’un implant ou d’une prothèse : 

- choisir les matériaux métalliques de manière à éviter les couplages galva¬ 
niques, surtout si les écarts de potentiel entre les différents matériaux sont 
importants. Ces situations risquent de se produire en particulier au point de 
fixation (soudure, vissage, etc.), 

- tenir compte de l’influence d’un rapport d’aires défavorable au métal 
anodique, 

- prendre en compte les hétérogénéités, de nature ou de structure, 
introduites au cours de l’élaboration. Elles peuvent être à l’origine de piles de 
corrosion même dans un matériau métallique réputé homogène, 

- la préparation de l’état de la surface joue aussi un rôle important, 

- tenir compte de l’action combinée des contraintes mécaniques et du milieu 
corrosif : la solidité des prothèses peut avoir à en souffrir. 
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LA TOXICITÉ DES MÉTAUX 


H. F. Hildebrand* 


INTRODUCTION 

Parmi les substances toxiques, les substances minérales, et en particulier les 
éléments de transition et leurs dérivés, forment une classe à part. Ceci est essen¬ 
tiellement dû à la complexité des effets que provoquent les différentes concentra¬ 
tions de ces substances. 

Selon la concentration, la durée d’exposition et la voie d’administration, on 
distingue quatre effets biologiques différents. A très faible concentration, certains 
métaux comme le zinc, le cuivre, le nickel et le cobalt pour ne citer que quelques 
exemples sont des oligoéléments [1], 

Un grand nombre des métaux induisent à des concentrations élevées des 
intoxications aiguës [9] voire des maladies professionnelles. La bérylliose et la 
pneumoconiose induites par des métaux durs sont des maladies malheureusement 
trop courantes chez les travailleurs de l’industrie métallurgique. Apparaissant 
également chez les techniciens des laboratoires dentaires lors de l’usinage de 
prothèses métalliques [4], la pneumoconiose préoccupe depuis quelques années les 
pneumologues et les médecins du travail. 

Certains métaux et plus particulièrement le chrome, le cobalt et le nickel se 
trouvent de plus en plus dans notre environnement, en dehors de leur lieu de 
fabrication et de conditionnement. Plusieurs équipes de recherche se sont 
intéressées à la toxicité des métaux afin de mieux évaluer les risques potentiels. 

Les métaux ont aussi un pouvoir allergogène. C’est ainsi que le nickel, les 
chromâtes et les sels de cobalt sont reconnus être des agents sensibilisants 
redoutables [5]. 

Enfin, de nombreux métaux et/ou leurs composés sont considérés — tout au 
moins chez l’animal — comme agents cancérogènes. Jusqu’à présent, l’action 
cancérogène de ces métaux est encore mal connue. Néanmoins, on sait déjà que le 
nickel, le cobalt et le cadmium s’accumulent dans le noyau de la cellule tumorale, 
particulièrement au niveau du nucléole [25] et que le nickel inhibe l’activité de la 
RNA-polymérase nucléaire dans les rhabdomyocytes [25]. Mais ces données 
n’expliquent pas la « transformation » d’une cellule normale en une cellule 
tumorale. Certains de ces métaux entrent dans la composition de nombreux 
alliages utilisés en art dentaire, en orthopédie et traumatologie. Cependant 
seulement quelques rares cas de sarcomes au niveau d’une prothèse orthopédique 
sont rapportés dans la littérature et aucune évidence clinique d’une relation entre 
une tumeur cancéreuse et un implant en alliage Ni-Cr-Co ne peut être établie. 


* Professeur à l’Université de Lille. Institut de Médecine du Travail, Faculté de Médecine, 1, 
Place de Verdun, 59045 Lille Cédex. 
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Nous nous abstiendrons donc de parler ici des effets cancérogènes de ces 
métaux. Dans ce rapport, nous examinerons sous leurs différents aspects, les effets 
toxiques des métaux : tout d’abord en étudiant le métabolisme de quelques métaux 
ayant un rapport direct avec les alliages utilisés pour des implants et prothèses, 
puis en analysant en détail les tests de toxicité pratiqués dans les différents 
laboratoires. 


I. - LE MÉTABOLISME DES MÉTAUX 

La concentration des ions métalliques joue un rôle important dans les 
métabolismes de notre organisme ainsi que pour la métabolisation des métaux 
mêmes. 

Dans ce chapitre, nous aborderons le métabolisme de sept métaux entrant 
fréquemment en plus ou moins grande quantité dans la composition des alliages 
utilisés pour des biomatériaux orthopédiques, stomatologiques ou dentaires : 
Béryllium, Cadmium, Chrome, Cobalt, Cuivre, Nickel et Titane. Nous ne 
parlerons ni du Fer, dont la très faible cytotoxicté est connue, ni des métaux 
nobles, dont nous connaissons la presque parfaite bio-compatibilité. 

a) Le béryllium. — Les principales voies de pénétration du béryllium dans 
l’organisme sont les voies cutanée, pulmonaire et digestive. Les dérivés solubles 
se transforment rapidement en orthophosphate insoluble, colloïdal. Le métal est 
transformé sous cette forme dans le plasma et la lymphe. Il ne semble pas lié aux 
protéines plasmatiques. 

Étant donné les interactions entre le béryllium et les ions phosphatés, le 
béryllium est essentiellement fixé au niveau des os, quelle que soit la voie 
d’administration [18]. Le stockage en est aussi observé dans le foie et la rate mais 
surtout dans les poumons et la peau avec formation à ce niveau de granulomes. 

La formation de dérivés insolubles dans l’organisme fait du béryllium un 
toxique cumulatif. En effet l’élimination urinaire représente en général moins de 
1 % des quantités administrées expérimentalement. Par inhalation ou par simple 
contact cutané, le béryllium peut induire une pathologie spécifique : la bérylliose. 
La relation entre la bérylliose et les cancers bronchiques est évidente [22]. 

b) Le cadmium. - La voie pulmonaire est la voie d’introduction principale 
dans l’organisme en milieu industriel et chez les fumeurs. Les voies digestives ou 
encore cutanée interviennent plus rarement. 

La pathologie est essentiellement pulmonaire après inhalation (bronchites, 
broncho-pneumonie, et œdèmes pulmonaires) et rénale (atteinte tubulaire) [3]. 

Le cadmium s’accumule surtout au niveau du foie et des reins où il est fixé 
sur une protéine d’un poids moléculaire 6 800 synthétisée essentiellement par le 
foie et dont la caractéristique est de contenir une quantité très élevée (33 %) de 
cystéine [ 19]. 

Le stockage du cadmium ainsi que son élimination sont directement liés à la 
présence et à la synthèse de cette protéine, la métallothionéine. L’induction de 
cancers par le cadmium n’est pas évidente chez l’homme. 

c) Le chrome. - Le chrome peut être considéré comme un élément essentiel. 
Sa toxicité varie selon la forme sous laquelle il se présente. La forme hexavalente 
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est plus toxique que la forme trivalente. Le chrome (VI) est — surtout en milieu 
professionnel — un agent mutagène et cancérogène redoutable [9]. 

Son absorption se fait surtout au niveau du tractus gastro-intestinal, mais 
également par la voie respiratoire et par la voie cutanée. Les dérivés du chrome 
(III) ne franchissent pas les téguments, ils ne franchissent pas non plus les 
membranes cellulaires, où ils sont retenus en formant des complexes stables avec 
les protéines. 

Par contre, les dérivés du chrome (VI) ont un pouvoir oxydant puissant 
vis-à-vis des molécules organiques. Ils franchissent facilement la membrane 
cellulaire, et sont alors réduits en chrome (III) qui est la forme stable de cet 
élément [17]. 

L’accumulation du chrome varie selon sa forme chimique. Elle est plus 
importante pour les sels Cr 6+ que pour les sels Cr 3+ [26]. L’accumulation 
s’effectue d’abord au niveau du foie, puis de l’utérus, des reins et de l’os. Chez 
l’homme, les teneurs en chrome des organes diminuent avec l’âge, sauf au niveau 
des poumons. Son élimination se fait principalement par voie urinaire. Le chrome 
a également un pouvoir allergogène redoutable [25]. 


d) Le cobalt — L’absorption du cobalt se fait par voie digestive, cutanée 
et pulmonaire. Elle est très variable selon le dérivé : 0,5 % pour l’oxyde CoO, 
18 % pour le chlorure CoCl 2 et 70 % pour la vitamine B 12 . Le cobalt est a priori 
un élément essentiel [9]. 

Le cobalt absorbé est surtout stocké au niveau des reins, du foie et du 
pancréas. Toutefois, 20 % du cobalt absorbé est éliminé — principalement par 
voie urinaire — en quelques jours [20]. 

Sa fixation dans l’organisme se fait par complexation avec des protéines. Un 
des complexes le plus connu est la vitamine B 12 . 

Le cobalt est le principal responsable de la fibrose pulmonaire due aux 
« métaux durs ». Le cobalt prend la troisième place après le nickel et le chrome 
parmi les allergogènes métalliques [5, 23]. 

Son pouvoir cancérogène n’est pas évident chez l’homme. 


e) Le cuivre. - Le cuivre est un élément essentiel et est un composant de 
certains systèmes enzymatiques comme la tyrosinase et la cytochrome-oxydase. 
Sa déficience induit le syndrome de Menkes (troubles métaboliques et élimination 
trop rapide). 

Une concentration accrue provoque le syndrome de Wilson , maladie hérédi¬ 
taire à transmission autosomique récessive, liée à l’accumulation du cuivre dans le 
foie et les noyaux gris centraux. Son antagoniste est le zinc. 

L’absorption se fait principalement par les voies digestive et pulmonaire. 

Le cuivre est entièrement lié aux protéines. Dans le sang il est lié avec la 
coeruléoplasmine (98%) et avec le sérum albumine (2%) [8, 15]. 

Dans le foie, il semble augmenter la production de coeruléoplasmine et la 
synthèse d’une métallothionéine spécifique. 

L’excrétion est biliaire à 95 %, à ce niveau le cuivre semble lié au moins à 
deux substances de poids moléculaires différents. Cette excrétion est rapide. Les 
intoxications par le cuivre ont leur traduction clinique au niveau des poumons 
(fibrose granulomateuse), du foie (cirrhose micronodulaire, hémangiosarcomes) et 
des reins (nécrose cellulaire du tube proximal). 
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Le pouvoir allergogène du cuivre, bien que connu en milieu professionnel, est 
relativement faible. Son pouvoir mutagène et cancérogène est encore discuté. 

f) Le nickel. - L’absorption du nickel, élément omniprésent dans notre 
environnement, s’effectue par les voies digestive, pulmonaire et cutanée. 

La plus grande partie du nickel ingéré est excrétée dans les fécès. Toutefois 
l’élimination urinaire et le taux sanguin du nickel reflètent parfaitement l’intoxica¬ 
tion par ses dérivés [2, 14]. 

Les intoxications à long terme par les dérivés du nickel provoquent essentiel¬ 
lement des effets au niveau des poumons, des voies respiratoires supérieures et de 
la peau. En effet, les poumons sont l’organe cible du nickel, quelle que soit 
la voie d’administration : inhalation, ingestion, injections intrapéritonéale ou 
intraveineuse [ 10, 21 ]. 

De plus, on constate une haute affinité des cellules pulmonaires pour le nickel 
lorsqu’on examine leurs fractions mitochondriale et microsomale [ 11] où l’on 
retrouve de nombreuses protéines liant fortement le nickel. 

Dans le sang, on connaît surtout la haute affinité de la sérum albumine pour 
le nickel dont la liaison se fait au niveau d’un acide aminé particulier, la 
L-histidine [24]. 

Le nickel est connu depuis longtemps pour son effet sensibilisant sur la peau. 
C’est l’allergène le plus courant. De plus, le nickel est la cause majeure des 
dermatoses de contact metallo-induites chez les humains, il produit plus de 
réactions allergiques que l’ensemble des autres métaux [23]. 

Certains de ses dérivés présentent en plus un redoutable pouvoir 
cancérogène. 

g) Le titane. - L’absorption du titane est essentiellement pulmonaire en milieu 
professionnel (Ti0 2 , TiCl 4 ). La quasi-totalité est retenue dans les poumons et seu¬ 
lement 5 % sont transportés par la voie lymphatique [6]. 

Par voie orale, la quasi-totalité du Ti0 2 est éliminé par les fécès. 

Le titane, son oxyde de Ti0 2 ainsi que les différents titanates ont pratique¬ 
ment toujours été considérés comme des substances inertes et donc peu toxiques. 
Les intoxications chroniques se produisent essentiellement dans la métallurgie du 
titane et dans l’industrie de l’oxyde de titane. Néanmoins, leur fréquence reste 
faible. 

Le rôle que peut jouer éventuellement le titane dans l’organisme n’est pas 
bien connu. 

* 

♦ * 

Mis à part le titane, tous les métaux cités ici qui sont contenus très souvent 
dans des alliages utilisés pour des biomatériaux ont des effets toxiques à plus ou 
moins long terme. Le béryllium semble un des plus toxiques. De plus, le nickel, le 
chrome et le cobalt figurent pratiquement en tête des dix substances les plus 
allergogènes qui sont à elles seules responsables d’environ 80 % des cas de derma¬ 
tose de contact [23]. 

Quant aux implants et prothèses, les ions de nickel, chrome ou cobalt qu’ils 
contiennent sont métabolisés dans l’organisme et on peut les retrouver aisément 
soit sous forme d’un précipité dans les tissus entourant l’implant, soit directement 
dans le sang et les urines [13]. Une corrélation a pu être établie entre les 
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concentrations des métaux retrouvés dans les prélèvements ou fluides biologiques 
et le temps écoulé depuis l’implantation, une éventuelle complication clinique, et 
bien sur la nature d’un alliage (sa composition ou la plus ou moins bonne qualité). 
Les concentrations trouvées dépassent dans de nombreux cas les taux observés 
chez des individus exposés par leur profession. 

II. - TESTS DE CYTOTOXICITÉ 

De nombreux travaux ont été publiés concernant la toxicité des métaux. 
Comme nous l’avons vu, les métaux cités s’accumulent dans certains organes plus 
que dans d’autres, ayant certainement une affinité particulière pour certains types 
cellulaires précis. De plus, en ce qui concerne les biomatériaux, d’autres types 
cellulaires sont particulièrement concernés et il faut en tenir compte en vue de leur 
utilisation. Dans ce chapitre, nous montrerons donc quelques exemples d’étude de 
la cytotoxicité sur des cellules pouvant être considérées comme étant des cellules 
cibles. 

a) Cellules rénales. — Un des meilleurs exemples dans ce domaine est le travail 
de Frazier et Andrews [7] qui ont démontré l’action cytotoxique de différents sels 
de métaux sur des cellules en culture. Ils ont choisi comme modèle la lignée 
VERO provenant de cellules rénales du singe vert africain (Cercopithecus 
Aethiops). Le premier avantage est que cette lignée provient d’un primate et 
surtout d’un organe hautement exposé aux ions métalliques lors de leur élimina¬ 
tion. Un autre avantage de ces cellules est leur parfaite adaptation à la culture et 
leur sensibilité aux métaux. 

En utilisant le test de clonogénicité en présence d’ions métalliques et en 
corrigeant par rapport aux témoins, on établit le coefficient de clonage relatif 
(CCR). Le CCR 50 est défini comme la concentration de substance testée qui 
provoque une réduction de survie de 50 %. En établissant une corrélation entre les 
valeurs du CCR 5n et les valeurs de la dose létale à 50% (DL 50 ), on peut établir 
une classification de la cytotoxicité de différents cations (fig. 1) (tableau I). 

TABLEAU /. — Comparaison entre la cytotoxicité en culture cellulaire 

ET LES CLASSES DE TOXICITÉ CHEZ L’HOMME (tableau II), 

d’après Frazier et Andrews [7]. 


Agent testé 

Dose du CCR 50 
(pg/ml) 

Classe 
de toxicité 

V 

3 x ÎO" 2 

5 

Cr 

6 x ÎO" 2 

4 ou 5 

Ru 

0,1 

non établie 

Cd 

0,3 

5 (?) 

Hg 

0,5 

5 

Ni 

1,1 

4 (?) 

Co 

3,5 

4 (?) 

Zn 

6,8 

4 

Cu 

8,6 

4 

Mn 

15 

3 (?) 

Pb 

37 

3 ou 4 

Fe 

59 

3 

Mg 

> 2 000 

3 (?) 

Ca 

> 3 000 

> 1 
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Fig. 1. - Les valeurs CCR S0 obtenues des tests de clonogénicité sur des cellules VERO en culture 
sont corrélées avec les valeurs de la DL i0 . On obtient une classification de la cytotoxicité de 
différents cations indiquée par une droite. D’après Frazier et Andrews (7). 


Des tests identiques ont été effectués sur d’autres types cellulaires en culture, 
comme les macrophages alvéolaires. Bien que ces cellules soient plus résistantes 
aux ions métalliques, le classement de la cytotoxicité reste pratiquement identique 
à celui établi pour les cellules VERO. 

b) Cellules épithéliales gingivales. - Des expériences sur des cellules 
épithéliales gingivales humaines en culture ont confirmé la cytotoxicité du 
nickel [16], L’exposition au chlorure de nickel (NiCip a révélé des effets sur la 
croissance à de faibles concentrations (2,5 pg de nickel par ml de milieu de 
culture) (fig. 2). Malgré la haute affinité du nickel pour certains constituants du 
sérum, la concentration du sérum ne semble pas protéger les cellules contre l’effet 
toxique du nickel. Ces cultures de cellules peuvent donc être considérées comme 
un très bon modèle expérimental pour de futures investigations. 

TABLEAU IL — Classification de toxicité des ions métalliques chez l’Homme basée 

SUR LA DOSE LÉTALE PROBABLE 
PAR ABSORPTION ORALE (DLPO) POUR UN HOMME DE 70 kg, 
d’après Frazier et Andrews [7]. 


Classe 

DLPO 

6 = supertoxique 

5 = extrêmement toxique 

4 = très toxique 

3 = faiblement toxique 

2 = faiblement toxique 

1 = pratiquement non toxique 

moins de 5 mg/kg 

5-50 mg/kg 

50-500 mg/kg 

0,5-5 g/kg 

5-15 g/kg 

au-dessus de 15 g/kg 
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Fig. 2. — Réponse à la dose de NiCl 2 (ng/ml) dans des cultures de cellules épithéliales de gencive 
humaine après 3 jours. Chaque point indique le pourcentage de cellules dans trois cultures 
parallèles par rapport aux cellules poussées en culture sans NiCl 2 . 

* --• avec sérum de veau 10 % 

• -• avec sérum de veau 5 % 

♦ -• avec sérum de veau 2,5 % 

D’après Jacobsen [16]. 
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c) Cellules pulmonaires. — Le fait que le poumon soit l’organe cible du nickel 
et que plusieurs de ses dérivés puissent induire des carcinomes pulmonaires, nous 
a incité à mener des études de cytotoxicité sur des cellules épithéliales 
pulmonaires embryonnaires d’origine humaine (L 132). Les effets toxiques de 
quatre dérivés du nickel sont étudiés par la méthode du clonage, et on constate 
une cytotoxicité dans l’ordre suivant : 

PNiS <aNi 3 S 2 < NiC0 3 ^NiC 1 2 (fig. 3) [ 12] 

Leur effet cancérogène par contre est inversé : 

NiC 1 2 <NiC0 3 <pNiS ^aNi 3 S 2 . 

L’étude ultrastructurale révèle une modification importante concernant la 
forme et la taille de la cellule et de son noyau (fig. 4). De plus, on observe l’incor¬ 
poration des dérivés insolubles (PNiS, aNi 3 S 2 et NiC0 3 ) dans les cellules après 
leur métabolisation, c’est-à-dire modification de leur structure et composition ini¬ 
tiale. Une haute affinité de ces métabolites a été également constatée pour la 
membrane cytoplasmique [12]. 

Ces tests de cytotoxicité suivis d’études ultrastructurales et biochimiques 
sont très utiles, non seulement pour évaluer la toxicité d’un métal, mais également 
pour saisir sur un plan général la biocompatibilité d’un alliage utilisé pour la 
fabrication des biomatériaux. De plus, ils peuvent nous aider — par comparaison 
avec des études cytopathologiques in vivo — à comprendre le rôle physiologique 
des métaux dans l’organisme ainsi que les modifications métaboliques et les éven¬ 
tuelles interactions métal-DNA, métal-protéine et métal-enzyme. 
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PRINCIPES ET PERSPECTIVES DE LA CFAO EN ORTHOPÉDIE 

M. Homerin* 

INTRODUCTION 


La C.F.A.O, contraction des abréviations C.A.O pour conception assistée 
par ordinateur et F.A.O pour fabrication assistée par ordinateur est une 
technologie actuellement en plein développement dans l’industrie. De nombreux 
logiciels de C.A.O existent sur le marché ou encore sont développés à l’intérieur 
des entreprises pour des applications spécifiques ; ces logiciels permettent une 
visualisation en trois dimensions d’un projet et peuvent être reliés par 
l’intermédiaire d’un interface adapté à un logiciel de F.A.O, lequel pilote une 
machine-outil à commande numérique. Cette machine-outil automatisée peut donc 
réaliser un prototype en trois dimensions aux mensurations exactes définies par 
la C.A.O. 

Cette évolution irréversible n’a été possible qu’avec l’apparition d’ordinateurs 
suffisamment puissants capables de « gérer » un nombre de points d’autant plus 
important qu’une définition plus « fine » de la structure est désirée, et en un temps 
de travail rencontrant au mieux les avantages de rentabilité revendiqués par le 
procédé. 

Il était inévitable, qu’une telle technologie appréhende un jour le corps médi¬ 
cal et plus particulièrement les chirurgiens reconstructeurs, plasticiens [15] et 
orthopédistes. Son développement médical est une suite logique aux énormes 
progrès réalisés dans le domaine de l’imagerie médicale durant la dernière 
décennie. Quel médecin n’a-t-il pas rêvé de visualiser en trois dimensions une 
structure anatomique particulière et plus encore, de la manipuler ? 

Il sera exposé en premier lieu les principes des divers procédés actuels de 
C.F.A.O appliquée à l’orthopédie, ensuite leurs intérêts et avantages et enfin les 
incontournables considérations économico-commerciales. 

Pour terminer, les perspectives d’avenir de ces procédés seront évoquées. 


* Docteur-Ingénieur Biomécanicien, Service chirurgie orthopédique et traumatologique (Pr 
Poitout), Hôpital Nord, Chemin des Bourrely, 13015 Marseille. 
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I. - PRINCIPES DE LA C.F.A.O. APPLIQUÉE A L'ORTHOPÉDIE 

Schématiquement, un procédé peut se décomposer en cinq étapes : en pre¬ 
mier lieu, une technique d’imagerie médicale fournit une succession d’images 
de la structure considérée ; en second lieu, une portion de ces images — le plus 
souvent certains contours — est mémorisée sous forme de coordonnées de points 
dans le système ; en troisième lieu, un logiciel spécifique de C.A.O traite ces 
points afin de fournir une image 3D de l’aspect de la structure considérée ; en 
quatrième lieu, et suivant les applications, l’opérateur peut « manipuler » cette 
image tridimensionnelle par exemple en la décomposant ou en modifiant certains 
paramètres ; enfin, en cinquième lieu, les coordonnées des points finalement définis 
peuvent être transmis à la machine à commande numérique qui usinera la forme. 

La première étape est bien entendu fondamentale : les techniques d’imagerie 
informatisées sont très utilisées, mais la radiographie classique ou numérisée n’a 
pas dit son dernier mot. La scanographie permet d’obtenir une pile de coupe 
axiales d’une structure particulière ; l’imagerie par résonance magnétique 
nucléaire autorise l’acquisition de coupes suivant n’importe quel plan. Dans les 
deux cas, l’œil pourra percevoir la troisième dimension grâce à l’analyse d’une 
série de coupes parallèles ou encore grâce à la comparaison de plusieurs séries de 
coupes effectuées dans des plans différents, ou « reconstruites » dans des plans 
différents à partir de la première série de coupes. Cette dernière opération fait 
intervenir des logiciels de reconstruction spatiale. 

La radiographie, quant à elle, ne permet le plus souvent que de définir deux 
dimensions à la structure considérée : 

La troisième dimension sera apportée par le logiciel de C.A.O. au cours des 
deuxième et troisième étapes grâce à l’intervention d’algorithmes-ou formules 
mathématiques - particuliers élaborés à partir d’études anatomiques préalables. 
Ces algorithmes définissent les « lois » générales régissant le déroulement de 
certains contours. 

La deuxième étape concerne la saisie informatique de points de la structure. 
Le type de saisie, automatique ou semi-automatique, ainsi que le nombre de points 
ingérables sont dépendants de la puissance du système. 

Les systèmes les moins puissants utilisent la digitalisation manuelle de points 
le plus souvent situés sur un contour de la structure Le logiciel de C.A.O. relie 
ensuite ces points entre eux grâce à des lois mathématiques dites de « lissage », ou 
encore spécifiques du contour considéré ; cette méthode présente l’avantage de la 
rapidité et de l’économie. Par exemple, la méthode présentée par Doré et al. [7] 
utilise la digitalisation manuelle de coupes scanographiques. Le contour de la 
coupe est approché en reliant les points par une fonction de lissage dite « spline 
cubique ». 

La méthode de Moretton et al. [9], définissant une prothèse de hanche 
personnalisée à partir de clichés radiologiques orthogonaux, recourt à un logiciel 
spécifique qui dessine les contours de la prothèse à partir de la saisie d’un petit 
nombre de points particuliers, repères d’encombrement et d’axes de la prothèse. 

Une digitalisation complète du contour, effectuée en le « suivant » avec le 
crayon interactif, semble être la méthode de saisie utilisée par Aldinger et coll.[ 1]. 
Cette méthode semble être plus précise que les méthodes par approximations 
mathématiques, mais est difficile à mettre en œuvre. 
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Beaucoup plus lourdes informatiquement, mais plus séduisantes pour l’esprit 
sont les méthodes automatiques de traitement de l’image scanographique. Les 
systèmes les plus perfectionnés utilisent des algorithmes capables de rechercher les 
frontières entre deux zones de densités radiologiques différentes, repérables sur un 
écran par un niveau de gris ou de couleur différent. Cette frontière, tracée, peut 
représenter le contour d’une structure, par exemple les périmètres externe et 
interne d’un os long sur une coupe tomographique. Le système à l’heure actuelle le 
plus élaboré propose à l’opérateur un choix de frontière à placer entre 256 niveaux 

de gris ou de couleur [12]. .... 

Cette gradation fine des niveaux de densité permet de visualiser les éven¬ 
tuelles inhomogénéités présentes dans la structure, par exemple les zones de 
déminéralisation minime ; elle autorise également une juxtaposition des images 
des parties molles et de l’os sous jacent, précieuse en reconstruction faciale. 

La troisième étape est celle de la génération de l image en trois dimensions. 

Chaque «point» de l’image tomodensitométrique, assimilable à un carré 
(picture element ou pixel) est juxtaposé au « point » correspondant de la coupe 
adjacente, de façon à définir un volume (volume element ou voxel). Ces volumes, 
le plus souvent parallélépipédiques peuvent-être ramenés à des cubes par des 
techniques de superposition de coupes tomodensitométriques [14, 15, 16]. 

La juxtaposition de ces volumes élémentaires forme l’image tridimensionnelle 
de la structure. 

Afin que l’observateur puisse saisir cette image tridimensionnelle sur un 
écran bidimensionnel, deux opérations sont nécessaires : l’exclusion des faces 
cachées et l’ombrage. 

Les faces d’une image tridimensionnelle cachées par la face orientée vers 
l’observateur peuvent-être exclues informatiquement ; leur « brillance » sera consi¬ 
dérée comme nulle et ces faces n’apparaîtront pas sur l’écran. 

Au contraire, les faces de l’image tournées vers l’observateur (ou vers la 
« source d’éclairement ») auront une brillance qui dépendra de leur éloignement, 
par rapport à l’observateur et également de l’angle entre la perpendiculaire à la 
facette de l’élément volumique avec la direction de l’observation. A distance égale 
de l’observateur, une facette vue de face aura une brillance maximale, alors qu’une 
facette vue à 90° aura une brillance nulle. C’est ce dernier traitement informatique 
« d’ombrage » qui procurera à l’observateur une saisissante impression du relief de 
la structure. 

Enfin, compte tenu de la taille des volumes élémentaires, l’image obtenue de 
leur juxtaposition est discontinue, à « facettes », ou en « marche d escalier ». ^ 

Les contours de cette image sont donc harmonisés par l’intervention d’un 
Algorithme dit de lissage [7]. 

Comme évoqué précédemment, la génération d’une image 3D à partir de 
deux documents radiologiques orthogonaux combine le traitement des contours 
avec un algorithme spécifique développé à partir d’études anatomiques, lequel est 
donc responsable de la troisième dimension [9]. 

La quatrième étape permet la manipulation de l’image 3D. Les applications 
très séduisantes de cette possibilité seront détaillées dans le paragraphe consacré a 
l’intérêt de la C.F.A.O. en orthopédie. Tous les systèmes proposent une visualisa¬ 
tion de la structure 3D sous n’importe quel angle. Le système le plus perfectionne 
permet en outre de dissocier certains composants de l’image 3D, afin de les étudier 
isolément ou encore d’étudier leur repositionnement par rapport au reste de la 
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structure, dans le cadre d’un planning préopératoire, par exemple. Le modèle de la 
structure 3D peut être parfaitement étudié grâce à la possibilité de varier l’inci¬ 
dence de son « éclairage », ce qui procure à l’observateur une saisissante impres¬ 
sion de relief par la perception des « ombres portées » à côté des saillies 
« éclairées ». 

La cinquième étape concerne la F.A.O. La technologie des machines-outil à 
commande numérique est actuellement banalisée. Un interface permet la commu¬ 
tation directe entre le logiciel de C.A.O. et le logiciel de F.A.O., ou encore par 
l’intermédiaire d’une bande perforée. Les coordonnées des points de la pièce à 
réaliser sont enregistrées dans la mémoire de la machine-outil ; les paramètres 
spécifiques à la F.A.O. sont ensuite programmés : épaisseur des « passes », vitesse 
de passage, repérage, etc... 

Le logiciel pilote enfin une fraise qui usine la pièce à partir d’un bloc de 
matière. 


II. - INTÉRÊT ET AVANTAGES DE LA C.F.A.O. 

APPLIQUÉE A L'ORTHOPÉDIE 

L’intérêt de cette technique est d’abord l’émerveillement devant un progrès 
encore inimaginable il y a quelques années. 

Cette technique, d’une part, offre des applications immédiates répondant à 
une demande des chirurgiens ; d’autre part, elle ouvre des voies de recherche 
attrayantes en ce qui concerne la modélisation en trois dimensions des mou¬ 
vements articulaires complexes et l’analyse concomitante des contraintes. 

L’application immédiate de ce procédé est la fabrication d’implants person¬ 
nalisés, en particulier la reconstitution après exérèse osseuse étendue. 

Le problème principal de la conception d’un implant personnalisé est celui de 
son implantabilité. Par exemple, une prothèse de hanche dont la tige aurait les 
formes et dimensions exactes de la cavité médullaire du fémur serait rigoureu¬ 
sement inimplantable. 

Dans ce cas particulier, il faut mettre en cause bien plus que l’irrégularité des 
contours, l’ouverture limitée au niveau de la section du col et la forme en S sur le 
profil du tiers supérieur du fémur. 

La forme géométrique d’un implant peut donc le plus souvent n’être que 
dérivée de l’image tridimensionnelle des structures qu’il prétend appareiller ; cette 
dérivation doit être effectuée par l’intervention de logiciels spécifiques [13]. 

Plusieurs sociétés américaines se sont spécialisées dans la fabrication de tels 
implants personnalisés ; la procédure proposée aux chirurgiens inclut le plus 
souvent la fabrication préalable de modèles osseux en plastique reproduisant la 
région à opérer, ce qui permet une planification optimale du geste chirurgical et 
une excellente adaptation de la prothèse. 

La prothèse de hanche numérisée est actuellement sortie du domaine de la 
recherche aux États-Unis comme en France. 

Les avantages revendiqués d’une prothèse de hanche remplissant parfai¬ 
tement la cavité médullaire du fémur proximal sont une excellente stabilité 
primaire même sans ciment, et une répartition harmonieuse le long de la tige [1, 
10] ; cette prothèse stable et, par définition, en contact intime avec l’os semble 
constituer la prothèse sans ciment idéale. En corollaire, cette prothèse permet 
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d’espérer une augmentation de la durabilité moyenne des implantations. Il appa¬ 
raît de plus que cette prothèse ne constitue souvent que le seul recours adapté en 
cas de graves dysplasies [8]. 

Enfin, le chirurgien peut le plus souvent influer sur les paramètres géométri¬ 
ques de l’arthroplastie : par exemple, le système proposé par Moretton et al [9] 
autorise les choix de l’angle cervico-diaphysaire, de l’angle d’antéversion, des 
longueurs de col et de tige, et du degré de latéralisation de la prothèse. 

La prothèse de genou numérisée appartient encore en bonne part à la 
recherche. La reproduction anatomique, adaptée à un sacrifice osseux minimisé, se 
complète ici d’analyses locales des contraintes soupçonnées d’être à l’origine des 
descellements prothétiques [ 1, 7]. 

Une deuxième application immédiate de ces procédés est la planification 
préopératoire , effectuée en premier lieu par la manipulation sur écran d’images 
tridimensionnelles, et, en second lieu, par la manipulation effective de maquettes 
en plastique fabriquées d’après les cotes exactes de ces images. 

Il est possible, par exemple, de simuler sur écran une ostéotomie de hanche et 
d’en réaliser une maquette stérilisable grandeur nature qui pourra servir de gabarit 
lors de l’intervention. Les dysplasies sévères d’interprétation radiologique difficile 
peuvent être parfaitement évaluées par l’étude séparée du fémur et du bassin en 3 
dimensions, par les simulations de réduction de luxation et enfin par l’analyse des 
modèles plastiques fabriqués par C.F.A.O. 

De très faibles altérations de la densité de l’os invisibles à la radiographie 
peuvent être parfaitement visualisées et circonscrites en préopératoire, par 
exemple avant arthoplastie de genou. 

Ces logiciels de C.A.O. utilisés dans la programmation préopératoire n’inter¬ 
viennent qu’au niveau du traitement des formes. Une des voies de recherche 
ouvertes par cette technique est l’analyse concomitante des contraintes : par 
exemple, une simulation d’ostéotomie peut être agrémentée d’indications 
concernant la modification du régime des contraintes ; comme l’a montré 
Bartolini [2], ces indications guideront plus sûrement le geste du chirurgien. On 
voit que l’on se rapproche ici du domaine de la modélisation mathématique et 
qu’il existera à terme un terrain commun, où une image tridimensionnelle particu¬ 
lière à un malade pourra être manipulée conjointement avec l’étude du régime de 
contraintes spécifique. 

Une autre voie de recherche est constituée par la simulation 3D des 
mouvements articulaires complexes , telles que les articulations du carpe [3, 5] ; 
des études permettront au chirurgien de mieux appréhender leur cinématique phy¬ 
siologique dans le cas général, pathologique dans un cas particulier, et donc 
d’étudier une voie de traitement la mieux adaptée, d’une manière non sanglante. 

III. - CONSIDÉRATIONS ÉCONOMICO-COMMERCIALES 


Bien que très séduisants pour l’esprit, ces procédés n’en représentent pas 
moins un coût appréciable qui sera supporté par la collectivité, et qui peut être 
très important. 

Il peut être souligné que les systèmes les plus élaborés, donc les plus chers, se 
sont développés aux États-Unis où le système d’assurance maladie est très 
différent. Les promoteurs d’un des systèmes les plus élaborés mettent en avant 
l’économie réalisée au niveau du temps opératoire et de la morbidité 
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postopératoire. En effet, la reconstruction par une prothèse parfaitement adaptée 
d’un défect osseux, par exemple, raccourcira notablement la durée de l’interven¬ 
tion (de 15 à 20 dollars la minute), et diminuera sensiblement le traumatisme 
opératoire, en particulier s’il y a prélèvement de greffons. La récupération 
post-opératoire en sera donc accélérée et l’on connaît l’empressement des malades 
américains à quitter leur lit d’hôpital à 3 500 dollars la semaine [10]. Ce système 
performant est proposé sous la forme de consoles de retraitement d’images 
scanographiques à mettre en place à l’hôpital ; cette console coûte actuellement 
1,5 millions de francs, avec un coût de maintenance et d’utilisation d’environ 
4 millions de francs par an, coût qui devrait baisser dans le proche avenir [10]. 

Le coût de ces consoles additionnelles peut apparaître excessif, en particulier 
si l’on considère la fréquence d’utilisation des logiciels. C’est pourquoi une 
solution comme la structure en réseau a été imaginée et est actuellement 
opérationnelle. 

Une société américaine s’est spécialisée dans le traitement différé des images 
de scanographies transmises par modem sur un réseau spécifique. Un accord 
tripartie a été conclu entre la Société de traitement d’images, le principal 
constructeur de scanographes aux États-Unis et une société de fabrication de 
modèles en plastique et de prothèses sur mesure. 

Ce réseau comprend déjà 70 abonnés qui ont fait retraiter en 1984 une 
moyenne de 3 000 examens par mois et fait fabriquer 80 modèles en plastique et 
62 prothèses sur mesure [12]. Ce service est facturé 13 000 dollars, comprenant la 
formation permanente du chirurgien et un coût dépendant de nombre de traite¬ 
ments demandés, entre 35 et 75 dollars l’unité. 

Ces deux solutions sont sur le point de connaître un véritable développement 
aux États-Unis. 

Ces systèmes pourraient être avantageux en France, surtout en ce qui 
concerne la chirurgie de reconstruction, à condition d’amortir les coûts par un 
recrutement suffisant de malades, à l’intérieur d’une structure en réseau analogue à 
celle ci-dessus décrite. La France n’est toutefois pas absente de cette évolution : 

La prothèse de hanche numérisée est une réalité depuis fin 1984. Les 
impératifs économiques ont fait choisir une technique d’imagerie médicale 
économique et répandue — la radiographie — un logiciel de C.A.O. relativement 
simple, pour un produit pouvant s’adresser à un très grand nombre de mala¬ 
des [9]. 

Il est à remarquer à ce propos que les malades qui pourraient le mieux 
bénéficier de l’apport de la C.F.A.O. sont les plus rares et exigent les systèmes les 
plus élaborés, donc les plus chers. 

Il est donc indispensable que le surcroît introduit par l’utilisation de cette 
technologie puisse être amorti grâce au traitement d’une majorité de malades 
« simples » qui retireront de cette technologie un bénéfice un peu moindre que les 
malades à pathologie plus complexe. 


IV. - PERSPECTIVES D'AVENIR DE LA C.F.A.O. 


Les perspectives d’avenir de la C.F.A.O. ont été pour la plupart évoquées au 
cours de cet exposé. 

Plusieurs techniques d’imagerie médicale sont en cours ou en voie d’investi- 
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gation dans le cadre du développement de cette technologie : l’imagerie par 
résonance magnétique nucléaire et la radiologie numérisée. 

On peut penser que l’évolution se fera dans le sens d’une spécialisation, donc 
d’un allègement des logiciels, afin notamment de réduire les coûts. 

L’imagerie 3D pourra être très avantageusement associée à la modélisation, 
mathématique ; à des fins de recherche ou encore thérapeutiques, cette association 
autorisera une analyse fine de la biomécanique d’une articulation particulière à un 
malade et l’étude prévisionnelle de ses modifications introduites par le geste 
chirurgical. 

D’autres voies de recherche évoluent parallèlement, comme l’analyse des 
contraintes et la modélisation cinématique. 

On peut prévoir à terme une rencontre de ces trois domaines de recherche ; 
l’accroissement de la puissance des ordinateurs permettra d’étudier, lors d’une 
simulation du mouvement articulaire, le niveau de contraintes enregistré en 
chaque point de la surface d’un implant. 

Cette étude, confrontée avec les résultats cliniques pourra permettre d’en op¬ 
timiser la forme et d’apporter en plus de la personnalisation géométrique une 
personnalisation biomécanique des futures prothèses. 

Enfin, l’imagerie tridimensionnelle ouvre aussi la voie de l’aide à la 
thérapeutique chirurgicale. On peut ainsi envisager plusieurs applications de 
« chirurgie assistée par ordinateur » qui utiliseraient de façon intégrée les capacités 
du traitement d’images tridimensionnelles et la « robotisation » des techniques 
chirurgicales. Une application envisagée est le guidage par robot de l’aiguille uti¬ 
lisée pour l’injection intradiscale de chymopapaïne [ 11 ]. 


CONCLUSION 


Il est certain que l’existence de la C.F.A.O. en orthopédie est un fait 
irréversible. D’expérimentales, ces techniques sont arrivées au stade industriel où 
les contraintes de marché et économiques les feront évoluer vers une accessibilité 
à tous point de vue très améliorée. 

Un surcoût résiduel existera probablement par rapport aux solutions 
actuelles, mais il s’agira de le mettre en balance avec la réduction des coûts pour 
la collectivité qu’entraîneront l’augmentation probable de la durabilité des implan¬ 
tations prothétiques, la réhabilitation optimisée des malades à pathologie 
complexe, la réduction de la morbidité per et post-opératoire, et enfin l’affinement 
des techniques chirurgicales. 
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II. BIOMATÉRIAUX UTILISÉS EN ORTHOPÉDIE 


LES BIOMATÉRIAUX MÉTALLIQUES 

D. Blanquaert* 


Métaux et alliages : une vaste et ancienne famille de matériaux. Depuis l’âge 
de bronze, l’âge de fer... métaux et alliages métalliques, grâce à leurs propriétés 
tout à fait remarquables, ont pris un essor considérable... La diversité et l’intérêt 
des alliages récemment mis au point en sont une parfaite illustration. 

Le chirurgien a su très tôt puiser dans cet arsenal pour tenter de résoudre ses 
différents problèmes : plaques, clous, vis pour la synthèse des fractures, et plus 
récemment les prothèses ostéo-articulaires. 


Ingénieur, Laboratoire Ceraver Medical, 10 quai Paul Doumer, 92411, Courbevoie. 
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Compte tenu des cahiers des charges qui exigent : biotolérance, résistance à 
la corrosion sous toutes ses formes, résistance mécanique adaptée à l’application, 
friction, usure..., les biomatériaux métalliques utilisés en orthopédie peuvent se 
trouver dans 3 grandes familles : les aciers, les alliages à base de cobalt-chrome 
(Co-Cr), les alliages de titane. 


I. - LES ACIERS 


Les aciers sont des alliages dont la base principale est le fer. Le fer pur est 
très peu utilisé et il est d’ailleurs extrêmement difficile de l’élaborer sans qu’il ne 
soit allié à d’autres éléments, en particulier le carbone. 

Si le taux de carbone est supérieur à 1,7 %, nous obtenons une fonte, et si ce 
taux est inférieur à 1,7 %, nous obtenons un acier. Il est possible d’obtenir un 
acier en partant d’une fonte, il s’agit dans ce cas d’éliminer une partie du carbone 
ou d’autres éléments indésirables. 

Dans les aciers, on distinguera deux sous-familles : les aciers au carbone et 
les aciers inoxydables. 

Les aciers au carbone . — Ces aciers sont classés en aciers doux, mi-doux, 
durs... en fonction de la teneur en carbone. Plus cette teneur sera importante, plus 
l’acier sera dur. L’introduction d’éléments d’alliage autres que le carbone entraîne 
une amélioration spectaculaire au niveau de l’oxydation : nous entrons alors dans 
la sous-famille des aciers inoxydables. 

Les aciers inoxydables . — Les éléments d’alliage peuvent être divers, on 
retiendra principalement : 

— Le molybdène qui joue un rôle primordial dans la résistance à la corro¬ 
sion par piqûres. Toutefois, il est nécessaire que cette teneur soit au minimum de 
2 %, certains considérant que la teneur optimale est de 4 %. 

— Le chrome qui va également jouer un rôle essentiel sur le plan de la 
corrosion. En effet, le chrome à l’air ou en milieu oxydant, permet la formation 
d’un film très mince, invisible, d’oxyde de chrome : c’est le phénomène de 
passivation. Cet oxyde de chrome très peu corrodable va donc protéger l’acier 
contre les agressions extérieures. 

Un taux de chrome de 12 % minimum est nécessaire pour engendrer ce film 
de passivation et pour donner à l’acier, complémentairement au molybdène, son 
caractère inoxydable. 

— Pour améliorer certaines caractéristiques, d’autres éléments peuvent être 
ajoutés : c’est le cas du nickel, qui avec des proportions de 10 à 14% permet 
d’obtenir une amélioration des performances mécaniques sans amener de fragilisa¬ 
tion. 

Les aciers inoxydables qui ont été retenus dans les applications de l’orthopé¬ 
die ont fait l’objet de normes « ISO » et « AFNOR ». Il existe trois nuances 
d’aciers inoxydables différenciés par le taux de carbone, de nickel et de 
molybdène. 

L’acier à plus forte teneur en carbone — nuance A (voir tableau I) convient 
mieux à la réalisation d’implants chirurgicaux temporaires car ses caractéristiques 
mécaniques sont supérieures. Par contre sa résistance à la corrosion est inférieure 
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TABLEAU I. - Composition chimique. 
Aciers inoxydables utilisés en orthopédie. 


Nature de l'élément 

Limites de la composition 
(pourcentage en masse) 

Nuances 

A 

B 

C 

Carbone 

0,08 max. 

0,03 max. 

0,03 max. 

Silicium 

1,00 max. 

1,00 max. 

1,00 max. 

Manganèse 

2,00 max. 

2,00 max. 

2,00 max. 

Nickel 

13,0 à 15,0 

13,0 à 15,0 

12,0 à 16,0 

Chrome 

17,0 à 19,0 

17,0 à 19,0 

16,0 à 19,0 

Molybdène 

2,0 à 3,5 

2,0 à 2,5 

2,5 à 3,0 

Soufre 

0,010 max. 

0,010 max. 

0,010 max. 

Phosphore 

0,025 max. 

0,025 max. 

0,025 max. 

Cuivre 

0,50 max. 

0,50 max. 

0,50 max. 

Fer 

balance 

balance 

balance 


à celle des aciers à faible teneur en carbone, représentés par les nuances B et C du 
tableau. Ces dernières sont destinées à la fabrication des implants permanents. On 
notera pour ces aciers une teneur en Cr de 16 à 19 %, de molybdène 2 à 3,5 % et 
de nickel 12 à 16 %. 

Ces aciers présentent des caractéristiques mécaniques que l’on verra dans le 
tableau III. Il faut noter comparativement à d’autres alliages métalliques. 

— une charge de rupture un peu faible ; 

- une limite d’élasticité assez éloignée de la charge de rupture, ce qui est un 
facteur favorable pour les plaques d’ostéosynthèse. Cela permet d’obtenir une 


Fig. 1. — Acier inoxydable nuance B. 
316L. en microscopie électronique 
(G x 1000). 
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certaine ductilité, d’où la possibilité de déformer les plaques en per-opératoire. 
Mais cette limite d’élasticité basse représente un inconvénient non négligeable 
pour les implants fémoraux de hanche (fig. 2), compte tenu de la possibilité de 
déformations permanentes pour des sollicitations mécaniques relativement 
faibles ; 

— une résistance faible à la corrosion sous tension. 

Il faut cependant noter que cet alliage peut, grâce à un écrouissage, augmen¬ 
ter cette limite d’élasticité. 

En ce qui concerne les technologies de mise en forme, les aciers inoxydables 
peuvent être mis en forme par forgeage, technologie beaucoup plus fiable que la 
microfusion. 


II. - LES ALLIAGES A BASES DE COBALT-CHROME (Co-Cr) 


Depuis de nombreuses décennies, les alliages à base de cobalt et de chrome 
sont connus et utilisés dans le domaine industriel sous le nom de stellites. L’alliage 
classique est un Co-Cr à 60 % de cobalt et 26,5-30 % de Cr, obligatoirement mise 
en forme par microfusion ou coulage. Beaucoup plus tardivement, d’autres 
alliages forgeables ont été mis au point, avec des ajouts plus importants de 
molybdène ou de tungstène et de nickel. 

L’alliage Co-Cr coulé. — Cet alliage stellitique présente 26,5 à 30 % de 
chrome, 4,5 à 7 % de molybdène, 2,5 % de nickel, le reste représentant le cobalt, 
soit 64 % environ. Il présente une dureté élevée, ce qui lui a permis d’être utilisé, 



Fig. 2. — Implant fémoral en acier inox 316 L. : Déformation permanente. 
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pour ses premières applications, dans le domaine de l’usure et du frottement, soit 
sous forme de revêtements, soit sous forme de pièces massives. 

Les premières applications dans le domaine médical ont été réalisées dans 
l’art dentaire. En orthopédie, c’est l’américain Habousch qui a utilisé le premier ce 
matériau pour la fabrication d’un implant fémoral de prothèse de hanche. 

Cet alliage présente : 

— Un taux élevé en carbone, qui lui donne un point de fusion bas, ce qui 
facilite sa mise en forme par microfusion ou coulage, seule technologie utilisable ; 

— une résistance à la corrosion meilleure que l’acier inoxydable, en 
particulier pour la résistance à la corrosion sous tension. Cette meilleure tenue en 
corrosion lui permet d’avoir une biotolérance nettement améliorée par rapport à 
l’acier inoxydable ; 

— une charge de rupture également meilleure que l’acier inoxydable, sa 
limite d’élasticité est très proche de la charge de rupture, ce qui évite tout risque 
de déformation permanente ; 

— une résistance en fatigue faible ce qui a amené un taux de ruptures non 
négligeable d’implants fémoraux ; 

— un module d’élasticité élevé : 200 000 MPa, aussi élevé que le module 
d’élasticité de l’acier inoxydable ce qui pose un certain nombre de problèmes lors 
de l’utilisation de ce matériau pour l’implant fémoral, au niveau de la transmission 
et de la répartition des contraintes. En effet, l’os cortical et le métacrylate de 
méthyle présentent des modules d’élasticité très inférieurs 3 000 MPa pour le 
métacrylate et 25 000 MPa pour l’os cortical ; 

— une très grande dureté inférieure à celle de l’alumine mais très supérieure à 
celle de l’acier inoxydable d’où de meilleures performances sur le plan de l’usure 
et du frottement. 

Compte tenu de ses qualités et de ses défauts, des recherches ont été faites 
pour la mise au point d’une composition voisine mais avec des teneurs en cobalt 
plus faibles et une teneur en nickel plus élevée. Ainsi modifié, cette composition 
permet une mise en forme par forgeage et une meilleure usinabilité (voir tableau 
II). 

C’est le cas de l’alliage à forger avec mise en forme à froid, à base de cobalt 
(39-42%), chrome (18,5-21,5%), nickel (15-18%), molybdène (6,5-7,5 %). 


TABLEAU II.— Composition chimique. 

Les alliages Co-Cr-Mo et Co-Ni-Cr utilisés en orthopédie. 


Élément 

Limite de la composition en pourcentage (masse) 

Co-Cr coulé 
à couler 

Co-Cr-Mo 
à forger 

Co-Cr-W 
à forger 

Co-Ni-Cr 
à forger 

Chrome 

26,5 à 30,0 

18,5 à 21,5 

19 à 21 

19 à 21 

Molybdène 

4,5 à 7,0 

6,5 à 7,5 


9 à 10,5 

Nickel 

2,5 max. 

15 à 18 

9 à 11 

33 à 37 

Fer 

1,0 max. 

11 à 20 

3 max. 

1 max. 

Carbone 

0,35 max. 

0,15 max. 

0,15 max. 

0,025 max. 

Manganèse 

1,0 max. 

1 à 2 

2 max. 

0,15 max. 

Silicium 

1,0 max. 


1 max. 

0,15 max. 

Cobalt 

63,15 à 65,65 

39 à 42 

46 à 52 

28 à 35,5 

Tungstène 



14 à 16 


Ti 




1 max. 
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C’est le cas d’un autre alliage à forger où le molybdène a été remplacé par le 
tungstène. On obtient donc un alliage où la teneur est la suivante : chrome 
(19-21 %), tungstène (14-16 %), nickel (9-11 %). 

Pour ces deux alliages, il faut noter que la résistance en traction est très 
nettement améliorée puisque l’on arrive à des valeurs de 850 MPa. 

Un autre alliage à forger mis au point pour l’aéronautique a été utilisé, depuis 
quelques années, en orthopédie : c’est l’alliage à forger à base cobalt avec un 
pourcentage important de nickel : 33 à 37 %, chrome : 19-21 %, et molybdène : 9 
à 10,5 %. Cet alliage présente des caractéristiques mécaniques intéressantes, une 
charge de rupture de 850 MPa, une limite d’élasticité pas trop éloignée de la 
charge de rupture et une résistance en fatigue meilleure par rapport au cobalt- 
chrome-molybdène coulé. Toutefois, il faut noter que le module d’élasticité est 
très élevé : 220 000 MPa ; par contre, la dureté très faible ne permet pas son 
utilisation comme têtes fémorales. Le tableau III permettra de mieux situer cet 
alliage par rapport aux autres compositions. 


III. - LES ALLIAGES DE TITANE 


Une résistance à toutes les formes de corrosion, une excellente biotolérance, 
des caractéristiques mécaniques élevées ont fait de ces alliages des matériaux 
désormais indiscutés dans l’orthopédie, en particulier comme implant fémoral 
pour les prothèses totales de hanche. 

Les deux principaux minerais de titane sont le rutile qui est un bioxyde de 
titane et l’ilménite qui est un titanate de fer. Des gisements importants existent aux 
U.S.A., au Canada, en Norvège, en U.R.S.S., aux Indes, en Australie... 
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TABLEAU III. — Caractéristiques mécaniques comparées des métaux 

HABITUELLEMENT UTILISÉS POUR LES PTH. 


Charge de rupture 

N/mm 2 
(valeurs mini) 



Résistance à la fatigue 
N /mm 2 


Limite élastique 
N /mm 2 





Module d'élasticité 
N/mm 2 



* N/mm 2 = MPa 


Pour la fabrication du titane métal, il est nécessaire de passer par les phases 
suivantes : 

— oxydation du minerai pour l’obtention du bioxyde de titane, 

— chloruration du bioxyde de titane pour obtenir du tétrachlorure de titane, 

— réduction du tétrachlorure de titane pour obtenir ce qu’on appelle l’éponge 
de titane. 

Compte tenu que le titane présente une grande réactivité chimique à haute 
température et une très grande affinité pour la plupart des éléments, en particulier 
pour les gaz, il est nécessaire d’effectuer toutes les opérations sous vide ou sous 
gaz inerte. L’éponge de titane subira donc une fusion sous vide qui permettra 
d’obtenir un lingot. 

La métallurgie du titane est caractérisée par le fait que ce métal présente une 
transformation allotropique à 882°C. Au-dessous de 882°C, la phase a est hexa¬ 
gonale et compacte d’où une ductilité très faible. 

Au cours du chauffage, cette phase a se transforme vers 882°C en structure 
cubique centrée qu’on appelle phase P qui permet une plus grande ductilité, phase 
qui subsiste jusqu’au point de fusion qui est de 1660°C. 
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Les différentes impuretés et les différents ajouts d’alliage favorisent soit la 
phase a, soit la phase p : on pourra parler d’éléments alphagènes, bêtagénes ou 
neutres. L’addition d’un élément d’alliage fait apparaître dans le diagramme un 
domaine biphasé a + p. 

Dans le domaine médical, l’expérimentation du titane a démarré en 1965 aux 
U.S.A., en Grande-Bretagne, en U.R.S.S. et a montré une excellente biocomptabi¬ 
lité ainsi qu’une résistance à la corrosion parfaite. A cette époque, il fut 
abandonné du fait de ses mauvaises propriétés au frottement, et d’une technologie 
de fabrication délicate et encore peu reproductible. De plus, les principales 
nuances disponibles à cette époque étaient des titanes non alliés dont les 
caractéristiques mécaniques étaient insuffisantes. 

C’est en 1971 qu’en France des études ont été reprises pour expérimenter un 
alliage de titane à 6 % d’aluminium et 4 % de vanadium. Cet alliage présente une 
structure biphasé a + P, phase a hexagonale et phase p cubique. 

Un forgeage à 1050-1100°C en atmosphère oxydante et un recuit à 700- 
730°C permettent d’obtenir une structure cristalline très fine, toujours inférieure à 
10 jn alors que le Co-Cr coulé présente une moyenne supérieure à 100 p. Cet alliage 
subit un traitement de recuit qui consiste en un refroidissement lent dans le do¬ 
maine où prennent naissance les phases stables aux basses températures. Ce traite¬ 
ment de recuit, outre une grande stabilité, permet également d’obtenir de bonnes 
caractéristiques de ductilité. 

Cet alliage a bénéficié de l’énorme effort qui avait été fait pour ce matériau 
dans l’aéronautique et l’aérospatiale, d’où une fiabilité et une reproductibilité sur 
le plan technique et technologique. 

Le titane, grâce au phénomène de passivation, est recouvert d’un film protec¬ 
teur d’oxyde de titane qui lui assure une résistance à la corrosion tout à fait 
remarquable. Ce film de passivation peut être renforcé par une couche d’oxyde de 
titane généré par oxydation anodique. 

Cet alliage présente un ensemble de caractéristiques qui a permis son utilisa¬ 
tion dans le domaine médical et en particulier dans les prothèses ostéo¬ 
articulaires : 

— une excellente biocomptabilité renforcée par la couche d’oxyde de titane ; 

— une charge de rupture élevée : 1 185 MPa et une limite élastique proche de 
la charge de rupture : 1050 Mpa, qui évite tout problème de déformations perma¬ 
nentes dans le cas de contraintes élevées ; 

— un module d’élasticité bas de llOOOOMPa, 2 fois inférieur à celui des 
autres alliages décrits plus haut, qui le rapproche du module d’élasticité de l’os 
cortical qui est de l’ordre de 25 000 MPa. De ce fait l’élasticité est deux fois 
supérieure à celle des autres matériaux métalliques biotolérés d’où meilleure 
transmission et répartition des contraintes à l’os. 

Cependant il faut noter que cette famille de matériaux, qu’il s’agisse de 
titanes non alliés ou d’alliages, présente de mauvaises propriétés de frottement : il 
n’est donc pas possible de les utiliser comme têtes fémorales prothétiques. Toute¬ 
fois, aujourd’hui, il est possible d’améliorer ses caractéristiques au frottement par 
des dépôts de nitrure et de carbure de titane. 

Il faut signaler que d’autres alliages de titane pourraient être envisagés : 
l’alliage de titane à 7 % d’aluminium et 4 % de molybdène, l’alliage de titane à 
6 % d’aluminium et 2 % de fer. Ces deux matériaux présentent des caractéris¬ 
tiques mécaniques assez proches du Ti 6A1 4V. 
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Fig. 4. — Alliage de titane Ti Al 6 V 4 , en 
microscopie électronique (G x 1000). 



L’étude comparative des caractéristiques mécaniques des différentes familles 
d’alliages métalliques utilisables en orthopédie et présentées sur le tableau III, 
démontre une supériorité des alliages Ti 6A1 4V et des alliages Co-Ni-Cr. Il faut 
préciser également que ces deux matériaux peuvent être mis en forme par 
forgeage, technologie qui devrait remplacer la microfusion pour l’élaboration des 
pièces subissant des contraintes élevées. 


♦ 

* * 

Aciers inoxydables, alliages à base de cobalt-chrome, alliages cobalt-nickel 
et alliages de titane représentent aujourd’hui les matériaux métalliques les plus 
utilisés dans le domaine de l’orthopédie. 

Les aciers inoxydables sont pour le présent le meilleur compromis offert à 
l’ensemble du matériel d’ostéosynthèse : plaques, vis, clous centromédullaires. 
Implants temporaires, les critères corrosion, fatigue n’ont pas à être aussi sévères 
que pour les implants permanents. 

Quant aux alliages à base de Co-Cr, ils sont de par leur dureté élevée le 
meilleur compromis trouvé à ce jour pour réaliser des têtes fémorales prothé¬ 
tiques. 

Les alliages de titane, du fait de leur élasticité deux fois plus grande, 
représentent un progrès sensible au niveau de la transmission et de la répartition 
des contraintes à l’os. Mais la ductilité plus faible de ce matériau peut poser des 
problèmes per-opératoires quand il s’agit de conformer certaines plaques au profil 
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osseux. En revanche, il est aujourd’hui sans conteste la meilleure solution pour 
tous les implants diaphysaires, en particulier l’implant fémoral de hanche qui subit 
des sollicitations mécaniques élevées. 

D’autres biomatériaux métalliques pourraient dans l’avenir présenter un inté¬ 
rêt pour l’orthopédie, c’est le cas du zirconium, du tantale et du niobium. Ils pré¬ 
sentent tous trois une excellente biotolérance, comme l’ont démontré des implan¬ 
tations en chirurgie maxillo-faciale et en implantologie dentaire. Cependant des 
progrès au niveau des alliages sont encore nécessaires pour rivaliser avec les allia¬ 
ges de titane. 
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LES CÉRAMIQUES ET CÉRAMO-MÉTALLIQUES 

D. Blanquaert 


Les céramiques, « vieille technique, jeune science ». 

Depuis l’époque où l’homme s’aperçut que le feu pouvait modifier les 
propriétés de l’argile, silicate d’aluminium hydraté, la céramique n’a cessé de se 
développer. L’art de la céramique a eu un développement parallèle à celui du feu. 
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Aujourd’hui encore, pour les non-spécialistes, les céramiques ne sont que de 
très vieilles techniques, fort peu évolutives. La réalité est en fait tout autre. 

Si la céramique ou plutôt les céramiques traditionnelles ont bénéficié de 
l’appoint des progrès dus aux techniques et technologies modernes, on a vu en 
outre apparaître des « céramiques nouvelles ». Ces nouveaux matériaux se 
présentent sous formes diverses : sous forme d’oxydes, oxyde d’aluminium A1 2 0 3 , 
oxyde de zirconium Zr0 2 ; sous forme de carbures, carbure de silicium SiC ; sous 
forme de nitrures, bromures, fluorures. Ces matériaux sont utilisés dans les 
domaines les plus variés : aérospatiale, microélectronique, moteur à turbines, 
valves cardiaques... et prothèses articulaires. 

La science des céramiques a permis également de mettre au point de 
nouvelles textures : composites céramiques avec des fibres variées ; association 
matériau métallique et matériau céramique : les céramo-métalliques ou cermets ; 
verre à cristallisation contrôlée : les vitro-céramiques. 

Dans ces quelques pages, nous ne pouvons traiter qu’à grands traits ces deux 
grands types : les céramiques et les céramo-métalliques. Nous insisterons plus 
particulièrement sur les nouvelles céramiques, notamment sur les céramiques 
utilisées aujourd’hui en orthopédie comme biomatériaux. 

I. - LES CÉRAMIQUES TRADITIONNELLES 

Si les matériaux métalliques présentent une structure cristallisée, les 
matériaux céramiques traditionnels sont soit vitreux (non cristallisés), soit 
vitro-cristallins et présentent toujours une porosité qui est plus ou moins 
importante selon le matériau. 

Parmi les céramiques traditionnelles, on trouve : 

Les produits de terre cuite. - On obtient ces matériaux à partir de produits 
naturels, dont l’argile, auxquels sont ajoutés des fondants pour permettre la 
cohésion. Le fondant le plus généralement utilisé est le feldspath. 

Les porcelaines. - Ce sont des produits vitrifiés étanches qui présentent de 
bonnes propriétés mécaniques. Constitués par une phase vitreuse enrobant des 
cristaux de nature différente, ces matériaux s’obtiennent à partir de matières de 
base où l’on distingue 3 groupes : 

— Les argiles et kaolins (40 à 50 %), silicates d’aluminium et alumino-sili- 
cates. Ils représentent la phase plastique. 

— Le quartz (35 à 45 %), il représente l’ossature. 

— Les feldspaths (15 à 20%), alumino-silicates. Ils constituent le fondant 
qui permet d’abaisser le point de fusion du quartz. 

Les faïences.— Elles sont réalisées à partir de différents types d’argile. Leur 
structure poreuse rend nécessaire le dépôt d’une couche d’émail. 

Les verres. - De même que les matériaux précédents, les verres sont obtenus à 
partir de matières naturelles. 

La matière de base est la silice Si0 2 que l’on trouve sous forme de sable 
siliceux. On lui ajoute des carbonates de calcium, de sodium etc... de façon à obte¬ 
nir après fusion du mélange un verre et non un corps cristallisé. 
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II. - LES CÉRAMIQUES NOUVELLES 


Ces céramiques constituent une classe de matériaux aux propriétés remar¬ 
quables : 

— très haute résistance à toutes les formes de corrosion 

— haute résistance à l’usure et au frottement 

— bonnes résistances mécaniques. 

L’ensemble de ces propriétés les destinent à des applications où l’emploi des 
matériaux traditionnels, tels que les métaux ou les alliages métalliques, seraient 
insuffisamment performants pour certains cahiers des charges. 

Toutefois, il faut noter que ces céramiques ont leur défaut : l’absence de 
déformations plastiques, la rupture se produit dans la zone de déformation 
élastique, elle-même très réduite. 

Diverses solutions ont été apportées afin de corriger cette fragilité : diminu¬ 
tion de la taille des défauts critiques, en particulier les pores, ou bien selon une 
approche différente, solutions permettant d’augmenter la ténacité (K 1C ) de ces 
matériaux. 

De cette famille des céramiques nouvelles, nous présenterons les éléments les 
plus importants : les oxydes et notamment l’oxyde d’aluminium, les carbures, et 
enfin les composites céramique-céramique et les composites à dispersoïdes, pro¬ 
duits de l’évolution la plus récente. 

1° Les oxydes frittés 

Obtenus par frittage, ce sont soit des oxydes purs A1 2 0 3 , BeO..., soit des 
mélanges d’oxydes. 

L'alumine Al 2 0 3 . - On trouve dans la nature un mélange d’hydrates très 
impurs contenant 60 % d’alumine environ. Les premières exploitations ont eu lieu 
dans la région des Baux (France), d’où le nom de bauxite qui lui a été donné. De 
nombreux gisements existent de par le monde. 

L’alumine à faible taux d’impuretés est aujourd’hui une matière première 
industrielle, produite en fort tonnage, car elle est le point de départ de la fabrica¬ 
tion de l’aluminium. 

Par voie humide (traitement par la soude), on obtient un trihydrate d’alumine 
A1 2 0 3 3H 2 0, qui après calcination donne des produits de différents types selon la 
température utilisée. L’alumine, matière de base des pièces frittées est obtenue par 
calcination du trihydrate à des températures comprises entre 1200 à 1400°C. A 
partir de cette matière et par la technique du frittage, on est en mesure de réaliser 
des pièces d’une densité proche de la densité théorique du corindon. 

a) La technique du frittage. — Elle permet d’obtenir des pièces présentant une 
densité élevée (porosité fermée très faible), une structure cristalline fine et donc, 
des caractéristiques mécaniques élevées. 

Le frittage s’opère en deux étapes : compression de la poudre d’alumine, puis 
frittage des pièces comprimées dans des fours continus ou discontinus, à haute 
température. 
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Fig. 1. — A l 2 O 3 frittée. Image optique (G x 500). Structure cristalline non conforme : >25 p et 
irrégulière. 



Fig. 2. — A l 2 O 3 frittée. Image optique. Structure cristalline conforme : < 6 p. 
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Le frittage peut aussi s’opérer en une étape : la poudre d’alumine mise dans 
un moule (compression) lui-même placé dans un four (température), c’est le 
procédé de frittage sous charge (hot-pressing). Le frittage permet de créer une forte 
liaison entre les particules. Celles-ci se soudent par diffusion en volume de la 
matière, ce qui entraîne un retrait important de la pièce, ou par diffusion en 
surface. Les différents grains se soudant, les trous disparaissent progressivement. 
On pense que le processus se fait en deux phases : tout d’abord les gros pores 
absorbent les plus petits, et de ce fait grossissent. Puis leur taille va diminuer, les 
gaz s’échappant au travers des grains en suivant les lignes de défauts de la 
structure cristalline qui jouent ici, comme on a pu le dire, le rôle de véritables 
« cheminées d’évacuation ». En final, le produit est pratiquement exempt de pores. 

b) Caractéristiques de Falumine de haute pureté. — Utilisé dans des domaines 
industriels variés, l’alumine a également des applications dans le domaine 
médical, notamment en orthopédie et en chirurgie cardio-vasculaire : valves 
cardiaques. Elle doit alors répondre à un cahier des charges précis : densité supé¬ 
rieure à 3,93 ; structure cristalline inférieure à 6 microns ; résistance en flexion 
500 MPa ; résistance en compression : > 4 000 MPa ; résilience — résitance au 
choc — : 45 N/cm 2 (voir normes I.S.O. et A.F.N.O.R.). Ce matériau ainsi défini 
présente : 

— Une excellente résistance à toutes les formes de corrosion. 

— Une bonne biotolérance sous forme massive et sous forme de fines parti¬ 
cules. 

— Une densité élevée et une structure cristalline très fine permettant d’obtenir 
d’excellentes caractéristiques mécaniques et en outre, un excellent état de surface 
après polissage, l’indice de rugosité pouvant atteindre 0,01 \i Ra. 

— Une mouillabilité élevée : la surface externe étant appauvrie en ions 
oxygène, il y a attraction des molécules de H 2 0, et formation d’un film 
macromoléculaire qui joue un rôle important dans les processus d’usure et de 
frottement. C’est un matériau hydrophile contrairement au polyéthylène qui est 
hydrophobe. 

— Une dureté élevée : c’est un des matériaux les plus durs, après le diamant. 
Ce dernier est utilisé pour le rectifier et le polir. 
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Fig. 4. — Mouillabilités comparées de différents matériaux de frottement. 


— Un module d’élasticité élevée : 380 000MPa, très supérieur à celui des 
alliages métalliques : 200 000 MPa pour l’acier inoxydable et 220 000 pour le 
Co-Ni-Cr. 

Dureté et densité élevées, structure cristalline très fine, indice de rugosité très 
bas et mouillabilité élevée, constituent un ensemble de propriétés permettant 
d’obtenir des caractéristiques tout à fait remarquables en ce qui concerne l’usure 
et la friction. Qu’il s’agisse de frottement alumine/alumine, ou alumine/matériaux 
durs, tels que le carbure de silicium, le carbure de tungstène, ou encore 
alumine/matériaux plus mous, tel que le polyéthylène. 

Si la résistance en compression est très élevée : 4 500 MPa, la résistance en 
flexion est beaucoup plus faible (^500 MPa) et peut en restreindre les indications 
d’emploi. Ainsi, la valeur en flexion faible exclut la réalisation d’un implant 
fémoral dans ce matériau. On notera également que le module d’élasticité élevé, 
380 000 MPa, supérieur à celui des alliages métalliques utilisés en orthopédie, est 
très éloigné de celui du méthacrylate de méthyle (3 000 MPa), et de celui de l’os 
cortical (25 000 MPa environ) ceci peut entraîner des difficultés, par exemple 
lorsqu’on a un cotyle en alumine scellé au méthacrylate de méthyle. La différence 
importante entre les modules d’élasticité de l’alumine et du ciment peut être à 
l’origine d’un taux de descellement supérieur à celui enregistré avec des cotyles en 
polyéthylène scellés. 
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Co.Cr.Mo. ACIER 316L 



En conclusion, compte tenu de ces réserves, on comprend que les caractéris¬ 
tiques de l’alumine lui ait valu d’occuper une place de choix parmi les matériaux 
utilisés en composants de frottement pour les arthroplasties de hanche. Apres plus 
de quinze années d’implantations sur l’homme, la première ayant ete faite en 1970 
par Boutin, l’alumine a fait preuve de sa remarquable biotolerance et donne des 
résultats tout à fait probants quant à l’usure et au frottement en association avec 
elle-même ou avec le polyéthylène. 


La zircone Zr 0 2 . — La zircone utilisée le plus souvent pour sa remarquable 
réfractairité possède également d’excellentes caractéristiques. Elle existe sous 3 
formes cristallines stables selon la gamme de température de frittage. Elle est en 
général stabilisée à l’aide d’additifs qui sont également des oxydes : MgO, CaU, 
[ 2 0 3 ... Le taux d’additifs est de l’ordre de 5 a 10 %. 

Parmi ces caractéristiques, il faut noter : 


y 2 o 3 , ai 2 o 3 


- Une bonne résistance à toutes les formes de corrosion. 

— Une bonne biotolérance sous forme massive et sous forme de fines parti¬ 
cules, mais qui devra être confirmée par une expérimentation clinique un peu plus 


— De bonnes caractéristiques mécaniques, en particulier en flexion ( 1 000 à 
1 200 MPa). 

— Une bonne résistance à l’usure et au frottement. 

L’ensemble de ces caractéristiques, en particulier pour les zircones stabilisées 
à l’Y 2 0 3 et à l’Al 2 0 3 , rend probable leur utilisation courante comme composants 
de frottement en prothèses totales de hanche. 
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2° Les phosphates de calcium 


Le comblement de pertes osseuses peut se faire aujourd’hui soit avec des 
greffons d’os naturel autologues ou homologues, soit avec des matériaux très 
divers ; ou naturels : c’est le cas du corail madréporique, ou synthétiques : ce sont 
les phosphates de calcium, les fluorapatites, et les vitrocéramiques (aluminate de 
calcium) qui font l’objet d’un autre chapitre. 

Parmi ces céramiques de phosphate de calcium, plusieurs matériaux sont 
proches de la phase minérale de l’os. Ce sont : 

— la brushite Ca HP0 4 , 2 H 2 0 

— l’octocalcium phosphate Ca 8 (P0 4 ), (HP0 4 ) 2 , 5“H 2 0 

— le phosphate tricalcique Ca 9 (P0 4 ) 6 

— l’hydroxyapatite Ca 10 (P0 4 ) 6 (OH) 2 

Le phosphate tricalcique et l’hydroxyapatite ont été les matériaux les plus 
étudiés, soit sous forme poreuse pour permettre une colonisation par l’os, soit plus 
rarement sous forme dense, qui présente des caractéristiques mécaniques 
nettement améliorées. 


3° Les carbures , les nitrures 


Parmi ces nouveaux matériaux, on citera : 

Le carbure de silicium, dont le HP SiC (hot pressed Silicon Carbide). 

Ce matériau qui a fait l’objet de quelques études sur la biotolérance, mais qui 
sont encore insuffisantes, montre une résistance en flexion (450-700 MPa) supé¬ 
rieure à l’Al 2 0 3 , avec un module d’élasticité plus élevé (400-430 000 MPa), mais 
un K ic (facteur d’intensité critique de contrainte) non amélioré sinon inférieur à ce¬ 
lui de l’alumine. 
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Le nitrure de silicum,dont le HP Si 3 N 4 (hot pressed Silicon nitride). 

Ce matériau « pressé à chaud » présente également une résistance en flexion 
(650-900 MPa) très supérieure à l’Al 2 0 3 ; le module d’élasticité et le K IC sont 
identiques à ceux de l’alumine. 

Les carbures et nitrures de titane. TiC, TiN._ Ces matériaux peuvent être 
utilisés, soit sous forme massive (ils sont dans ce cas élaborés par frittage), soit 
sous forme de revêtement (dépôt en phase gazeuse, ou carburation ou nitruration 
du titane). Dans ce dernier cas, la couche de TiN ou TiC présente une épaisseur 
toujours faible qui peut entraîner des difficultés pour le polissage des surfaces de 
frottement et l’obtention d’un indice de rugosité faible. 

L’intérêt de ces matériaux pour le domaine de l’orthopédie réside dans leur 
dureté élevée et leurs bonnes propriétés à l’usure et au frottement, et seront très 
certainement utilisés sous forme de revêtements. Rappelons cependant que les 
essais de biotolérance sont aujourd’hui insuffisants, en particulier sous forme de 
fines particules. 


4° Les composites céramique-céramique 
et les céramo-métalliques 


Les recherches récentes dans le domaine des matériaux frittés ont surtout visé 
l’amélioration de la contrainte à la rupture et l’augmentation de la zone de 



Fig. 7. — Composite céramique-céramique SiC-SiC. 
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déformations à la rupture, beaucoup trop faible (<0,1 %). Deux approches princi¬ 
pales semblent évidentes : d’une part optimiser les technologies de fabrication afin 
d’éliminer des défauts critiques (pores, inclusions) ; d’autre part augmenter la 
ténacité de ces matériaux : recherche vers les composites fibreux et les matériaux à 
phases dispersées, par exemple des ajouts de particules métalliques : ce sont les 
céramo-métalliques ou cermets. 

Pour mieux comprendre cette évolution des recherches, rappelons que la 
présence de pores, de microfissures ou de précurseurs de microfissures (ex. : 
inclusions) ont pour conséquence une contrainte de rupture du matériau 
céramique très inférieure à celle calculée à partir de considérations théoriques. 
L’approche thermo-dynamique due à Griffith et Irwin permet d’estimer la valeur 
de la contrainte à la rupture à partir de la formule : 



où A est une constante géométrique 
Y est l’énergie de fracture 
E est le module d’élasticité 
C est la taille du défaut initiateur de la fracture 
Plus simplement, on peut exprimer cette relation : 


A Kc 

Vc 


où Kc = V2 Y E est le facteur d’intensité critique de contrainte. 

Lorsque la fissure est sollicitée perpendiculairement à son plan, c’est le mode 
de propagation de fissure le plus probable : mode I, c’est le K IC . 

Cette formule nous montre que l’amélioration de la contrainte de rupture de 
ces matériaux exige : 

— qu’on diminue la taille des défauts, voire qu’on les élimine. 

Ces défauts se trouvent soit à l’intérieur des pièces : microfissures, porosités, 
inclusions... soit en surface et proviennent alors de la rectification ou du polissage. 
La fabrication devra donc tendre à obtenir une densité maximale et une structure 
fine et homogène, sans aucun défaut de surface ; 

— qu’on augmente la ténacité du matériau, donc du K IC . 

L’amélioration de la ténacité se fait aujourd’hui par 2 approches principales : 

Les composites fibreux. - Dans ce cas il s’agit de la mise au point d’un 
compromis entre un solide déformable : fibres de carbone, fibres d’alumine, fibres 
de carbure de silicium et même fibres métalliques et une matrice peu déformable : 
alumine, carbure de silicium... Ce compromis doit permettre de garder les 
propriétés mécaniques. Ces composites peuvent être à fibres orientées ou disper¬ 
sées. 

D’importantes recherches sont actuellement en cours dans ce domaine, en 
particulier pour la mise au point de matériaux présentant d’excellentes propriétés 
mécaniques à hautes températures. 


Les matériaux à phases dispersées. — Dans ces matériaux, on peut citer : 

— les céramiques à phases dispersées : c’est le cas dè la zircone avec des 
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ajouts de stabilisation tels que Mgo, Cao, A1 2 0 3 , Y 2 0 3 ... qui a été présentée plus 
haut ; 

— les céramo-métalliques ou cermets. 

Il y a incorporation à la matrice céramique de particules métalliques qui, 
grâce à leur ductilité, augmentent la ténacité du matériau. Les premières expéri¬ 
mentations ont porté sur des mélanges d’oxydes d’aluminium A1 2 0 3 avec du Fe 
(10 % en poids). Elles n’ont pas donné de résultats intéressants pour l’amélioration 
des caractéristiques. Par contre, d’autres associations toujours avec 1 alumine, 
mais avec le molybdène Mo et son carbure CMo 2 C, avec le tungstène W et 
son carbure avec le titane Ti, titane qui a été également associé à l’oxyde de 
zirconium, permettent une amélioration très sensible de certaines caractéristiques. 
Ces céramo-métalliques présentent une résilience et une ténacité améliorées et 
permettent des utilisations mécaniques performantes, notamment comme outils de 
coupe destinés à l’usinage d’aciers de haute dureté. 


* 

* * 

Hier « vieille technique, aujourd’hui jeune science », cette grande famille de 
matériaux grandit chaque jour grâce à de nouvelles compositions,^ de nouvelles 
textures qui permettent d’améliorer certaines caractéristiques. Si 1 alumine s est 
déjà fait une place de choix dans les composants de frottement des prothèses 
totales de hanche, d’autres matériaux suivront ce chemin dans les prochaines 

années. . . 

On peut certainement penser que les composites : alumine-fibres d alumine, 
carbure de silicium-fibres de carbure de silicium... prendront le relais de 1 alumine 
frittée, mais en élargissant son champ d’applications limité aujourd hui aux 
composants de frottement. 
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NOUVEAUX MATÉRIAUX PROTHÉTIQUES EN CHIRURGIE 
ORTHOPÉDIQUE ET RÉPARATRICE, 

LES CÉRAMIQUES COLONISABLES, LES VERRES 
ET VITROCÉRAMIQUES 


F. Pernot* 


I. - INTRODUCTION-DÉFINITIONS 


Le remplacement d’articulations par des prothèses métalliques ainsi que le 
comblement des pertes de substance osseuse par des greffons d’os naturel sont à 
l’heure actuelle des actes réalisés fréquemment en chirurgie orthopédique et répara¬ 
trice. Ils soulèvent encore cependant des problèmes. Pour les prothèses de rempla¬ 
cement articulaires, les difficultés rencontrées sont liées à deux facteurs : la nature 
métallique des implants et la stabilité mécanique des prothèses dans l’os. 

Les métaux actuellement utilisés en tant que matériaux prothétiques (titane et 
alliages, acier inoxydable 316 L, alliages cobalt-chrome) ont l’avantage d’avoir 
une bonne résistance à la rupture, mais ils comportent tous certains 
inconvénients : 

— ce sont des corps étrangers pour l’organisme et qui de plus ne sont 
jamais totalement exempts de corrosion, et donnent lieu à des phénomènes 
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d’intolérance pouvant aboutir à des réactions de rejet à plus ou moins long 
terme, 

— en dépit de leur tenue mécanique, on observe parfois des fractures par 

fatigue, , ... 

— leur module élastique (120 000 à 250 000 MPa) est bien supérieur a celui 

de l’os compact (18 000 à 20 000 MPa). 

La stabilité mécanique des prothèses dans l’os est obtenue en fixant la tige 
implantée dans la diaphyse avec un ciment à base de méthacrylate de méthyle ; ce 
ciment présente aussi des inconvénients : 

— sa prise donne lieu à une réaction exothermique comprise entre 60°C et 
90°C qui provoque une nécrose des protéines osseuses, 

— son vieillissement n’est pas de bonne qualité, il s’accompagne d’une perte 
de ses propriétés mécaniques et d’un risque de décèlement, 

— autour de lui se met en place une membrane qui ne permet pas une 
véritable continuité biologique avec l’os. 

Dans tous les cas, qu’il s’agisse de réactions de rejet, de rupture des implants, 
de descellement, il est nécessaire de réopérer. 

Il était donc intéressant de rechercher d’autres biomatériaux inorganiques 
mieux tolérés que les métaux par l’organisme, permettant un ancrage direct à l’os 
sans apport de ciment et possédant des propriétés mécaniques optimales afin 
d’être utilisés pour confectionner des prothèses ou comme « greffon » dans le 
comblement des pertes de substance osseuse. C’est ainsi qu’à été envisagée l’utili¬ 
sation des matériaux céramiques étant entendu que l’on désigne par ce terme, tout 
matériau inorganique, essentiellement non métallique, généralement fragile. Selon 
cette définition sont inclus dans ces matériaux : les verres et leurs dérivés : les 
vitrocéramiques, matériaux céramiques, formés de très fins cristaux enchevêtrés, 
que l’on obtient par cristallisation contrôlée des verres. 


II. - HISTORIQUE 


Si le plâtre de Paris a été utilisé dès 1894 pour combler les pertes de subs¬ 
tance osseuse, l’usage des céramiques est resté limité jusqu’en 1963 où Smith met 
au point le « Cerosium », premier matériau, pour greffons osseux, à base de 
composés minéraux. Ensuite, Boutin publie ses premiers travaux concernant l’uti¬ 
lisation de l’alumine frittée dense dans la fabrication de prothèses de hanches. 
Klawitter et Hulbert en 1971, introduisent la notion de colonisation osseuse dans 
les céramiques poreuses, Hench propose les verres et vitrocéramiques en tant que 
matériaux implantables. 

Dans la suite de ce travail nous nous intéressons aux céramiques coloni- 
sables, aux verres et aux vitrocéramiques. 


III. - LES CÉRAMIQUES COLONISABLES 

Lorsqu’un matériau est implanté dans l’organisme on dit qu’il est colonisable 
s’il peut être pénétré par les tissus vivants qui l’entourent. Le phénomène de 
colonisation est donc directement lié à la porosité des matériaux. 
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Notion de micro et macroporosité . — La plupart des céramiques sont généra¬ 
lement obtenues par frittage : la poudre est mélangée à un liant afin de former une 
pâte ; après séchage, celle-ci est cuite à une température généralement inférieure à 
la fusion, mais suffisamment élevée pour permettre une diffusion intergranulaire ce 
qui permet la liaison entre les particules et assure la cohésion du matériau. 

A la suite de cette opération, il arrive que la texture du matériau comporte 
des vides dont la taille est voisine de celle des grains de poudre (de l’ordre du 
micron), c’est ce qui constitue la microporosité (fig. 1 a). Elle n’est que la 
conséquence d’un frittage insuffisant et n’est pas nécessairement recherchée. 

La macroporosité est au contraire provoquée, pour permettre la colonisation 
osseuse interne ; elle correspond à des pores d’au moins 100 microns de diamètre, 
reliés entre eux (porosité ouverte) (fig. 1 b). Elle s’obtient généralement en ajoutant 
dans la poudre ou la pâte avant frittage, un « agent moussant » (Cameron, 1977, 
Klawitter, 1971, Pernot, 1979). Elle peut aussi être créée en reproduisant la 
texture poreuse du squelette carbonaté de certains coraux, c’est le procédé 
« replamine » ou l’une de ses variantes : la conversion hydrothermique qui consis¬ 
te à transformer l’aragonite CaC0 3 des squelettes coraliens en hydroxyapatite 
Ca 10 (P0 4 ) 6 (0H) 2 sans détruire la texture initiale. La macroporosité peut se limiter 
à des cannelures ou à des rugosités de surface. 




Fig. 1. — Représentation schématique de la micro et de la macroporosité. 

a) Microporosité : elle résulte du frittage incomplet des particules de céramique (en pointillés) ; 
les pores (mP) sont de l’ordre de grandeur des particules (quelques microns). 

b) macroporosité : assemblage de pores (MP) interconnectés d’au moins 100 microns de 
diamètre. 


Notion de colonisation osseuse — Classification des céramiques . — Cette 
notion a été introduite par Klawitter et Hulbert en 1971 au cours d’une étude sur 
des implants d’aluminate de calcium poreux. Ils montrèrent que la nature du tissu 
indu dépend du diamètre d’interconnexion entre les pores. A partir d’une taille 
comprise entre 5 et 15 microns, il y a possibilité de pénétration par un tissu fibreux 
qui peut évoluer vers un tissu ostéoïde si le diamètre atteint 40 microns et jusqu’à 
l’os minéralisé s’il dépasse 100 microns. Ce phénomène de colonisation, qui permet 
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ainsi d’obtenir un ancrage de type mécanique entre l’os et les implants, a également 
été observé sur l’alumine poreuse et se produit selon un mécanisme décrit par 
Osborn en 1982. L’os se forme à partir du centre des pores vers la périphérie (crois¬ 
sance centrifuge) sans toutefois l’atteindre car il y a toujours une fine lamelle de 
tissu conjonctif entre le tissu osseux et la paroi. Il n’y a jamais de contact direct 
entre l’os et ce type de matériau, par ailleurs parfaitement toléré. On les désigne gé¬ 
néralement sous le nom de matériaux bioinertes (fig. 2a). 

Sur d’autres matériaux céramiques tels que certains phosphates de calcium à 
structure d’apatite, (Osborn, 1982) observe au contraire une croissance centripète 
du tissu osseux : l’os se forme d’abord à la périphérie des pores, il n’y a plus inter¬ 
position de capsule fibreuse mais contact direct avec établissement d’une liaison 
biochimique entre l’os et l’implant. A l’ancrage mécanique par colonisation 
s’ajoute ainsi un ancrage chimique. Le matériau est dit bioactif (fig. 2b). 



b 


a 


Fig. 2. — Schéma du mécanisme de colonisation osseuse dans les céramiques poreuses. D’après 
Osborn, 1982. 

a) Céramiques bioinertes : colonisation centrifuge. 

b) Céramiques bioactives : colonisation centripète. 

Si l’activité reste limitée à l’interface os-implant ou aux régions immédiate¬ 
ment voisines, juste pour que s’établisse la liaison, on dit que le matériau présente 
une activité de surface. 

Dans d’autres cas l’activité est beaucoup plus importante : tout se passe 
comme si le matériau participait dans son intégralité aux phénomènes de 
remodelage osseux. La colonisation est accompagnée d’une disparition progres¬ 
sive de la substance rapportée avec son remplacement par de l’os néo-formé. On a 
affaire alors à des matériaux biorésorbables. 

Comme dans beaucoup d’articles généraux sur le sujet (Laher-Lacour, 1979) 
(de Groot, 1981), nous adopterons cette classification des céramiques selon leur 
activité biologique. 

Céramiques poreuses bioinertes . — Outre certains aluminates de calcium et 
l’alumine déjà cités ; la porcelaine et l’oxyde de titane poreux ont un compor¬ 
tement similaire. 
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Fig. 3. - Principe de fixation dune 
pièce prothétique en alumine 
dense par colonisation osseuse 
de cannelures superficielles ici la 
prothèse fémorale de Salzer ( 1976). 
1976). 



os cortical 


Pour ces céramiques bioinertes, la colonisation osseuse est indispensable 
puisque c’est leur seul moyen d’être ancrées dans l’os. 

La résistance à la rupture en flexion de ces matériaux (de 10 à 65 MPa suivant 
leur nature et leur porosité) est inférieure à celle de l’os cortical 100 MPa) ce qui 
limite leur application clinique au comblement des pertes de substance osseuse. 
Dans la pratique, on leur préfère les céramiques biorésorbables. On ne se sert ja¬ 
mais de ces céramiques bioinertes poreuses à cœur pour la réalisation de pièces 
prothétiques. On utilise en revanche couramment l’alumine frittée dense avec une 
porosité sur sa surface de contact avec l’os. Cette porosité est constituée par des 
cannelures profondes dont la colonisation permet l’ancrage direct de la pièce pro¬ 
thétique : cotyles (Griss, 1975, Boutin, 1979), prothèse fémorale (Salzer, 1976) 
(fig. 3). 

Céramiques à activité de surface. — Ces céramiques, le plus souvent des 
phosphates de calcium à structure d’apatite, sont constituées par les oxydes CaO 
et P 2 0 5 qui entrent dans la composition de la substance minérale de l’os ; c’est ce 
qui explique sans doute leur bioactivité. Avec une apatite poreuse implantée dans 
des pertes osseuses provoquées chirurgicalement, Nery montre que l’os jeune se 
forme directement au contact du matériau, aussi bien à la périphérie que dans les 
pores de l’implant. Il ne note aucune dégradation après 6 mois in vivo. Des obser¬ 
vations similaires sont faites sur des apatites poreuses préparées par conversion 
hydrothermique (Guillemin, 1981). La résistance mécanique de ces céramiques 
poreuses à activité de surface (10 à 40 MPa en flexion) est beaucoup plus faible 
que celle de l’os (100 MPa) mais pour ces matériaux la colonisation et par consé¬ 
quent la porosité ne sont pas absolument nécessaires, puisqu’ils peuvent se lier 
chimiquement à l’os. On les utilise donc plutôt à l’état massif où la résistance peut 
atteindre 200 MPa en flexion et plus de 900 MPa en compression. Leurs applica¬ 
tions cliniques principales se rencontrent en chirurgie odonto-stomatologique (de 
Putter, 1984). 

Céramiques poreuses biorésorbables . — Ces céramiques qui sont aussi des 
sels de calcium peuvent être d’origine naturelle (carbonates) ou synthétique 
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(aluminates, phosphates). Leur colonisation n’a d’intérêt qu’en tant que prélude à 
leur résorption. 

a) Carbonate de calcium naturel. - Il s’agit des squelettes de coraux 
madréporaires débarrassés de leur partie organique : ils sont constitués par de 
l’aragonite (CaC0 3 ) pratiquement pure. 

Chiroff implante, chez le chien adulte, des cylindres de porites. Difficile à 
distinguer après 4 mois, l’interface entre l’os et l’implant n’est plus discernable au 
bout d’un an. Les implants d’aragonite sont alors remplacés par des travées d’os 
néo-formé et par du collagène non minéralisé. Aucun signe de rejet ni de forma¬ 
tion de capsule fibreuse n’est noté. 

Guillemin en 1981 effectue chez le même animal des comblements de petites 
pertes de substance d’os cortical et des remplacements de résection diaphysaires. 
L’évolution est suivie radiologiquement. Pour les comblements, la résorption 
s’accompagne d’un remplacement centripète et graduel du squelette carbonaté par 
de l’os. Pour les remplacements (fig. 4), la structure du squelette coralien permet le 
rétablissement de la circulation intramédullaire et la résorption libère des ions 
calcium réutilisés par l’organisme pour la précipitation d’apatites phospho- 
calciques, lors de la restauration progressive de l’os. Des résections, effectuées à 
titre comparatif sans remplacement, montrent une nécrose progressive et généra¬ 
lisée de l’os réséqué. 

Guillemin attribue la dissolution du carbonate et la libération des ions 
calcium à l’action de l’anhydrase carbonique contenue dans les ostéoclastes : en 
administrant à des animaux opérés un inhibiteur de cet enzyme, elle n’obtient plus 
ni résorption, ni réparation. 



Fig. 4. — Évolution radiologique d'une résection diaphysaire fémorale chez le chien remplacée 
par un fragment de «favite» (IF). D’après Guillemin, 1981. 

a) Cliché post-opératoire. 

b) Recul de 4 semaines, les contours de l’implant sont moins nets. 

c) Recul de 1 an, de l’implant ne subsiste qu’une opacité. 
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Bien que les propriétés mécaniques des coraux (résistance en flexion 3 MPa, 
en compression 16 MPa) soient bien inférieures à celles de l’os, les applications 
cliniques sont nombreuses et identiques à celles des auto et allotransplantations 
de greffons osseux : défect osseux, pseudarthroses lâches, allongements de mem¬ 
bres (Patel, 1980), reconstructions maxillo-faciales, cranioplasties (Souyris, 1985). 


b) Matériaux obtenus par synthèse. - Parmi ces céramiques ont peut distinguer 
les aluminates et les phosphates de calcium. 

Graves en 1971, observe des signes de résorption sur des implants poreux 
d’aluminate de calcium polyphasés ; au fur et à mesure de leur agrandissement, 
les pores se remplissent d’os néo-formés. 

Bhaskar le premier, implante des cubes macroporeux de phosphate trical- 
cique P, dans l’extrémité proximale de tibias de rats, il obtient en 14 semaines, une 
disparition quasi totale des implants qui sont remplacés par de l’os lamellaire et 
de la moelle hématopoïétique. Ses résultats sont confirmés notamment par Came- 
ron en 1977. Peleen prépare des matériaux à structure d’apatite dont il contrôle les 
fractions de macro et micropores. Ces matériaux montrent aussi des phénomènes 
de résorption. 

Certains de ces auteurs mettent en évidence la résorption cellulaire du pro¬ 
duit, ils observent des cellules mésenchymateuses, des macrophages et des cellules 
géantes (Cameron, 1977) ; certaines de ces cellules contiennent des particules de 
céramiques dans leur cytoplasme (Cameron, 1977), ce qui prouve le rôle joué par 
le système histio-macrophagique dans les processus de biorésorption. 

Pour ces phosphates les phénomènes de résorbabilité semblent dépendre à la 
fois de leur rapport Ca/P et de leur texture. Les matériaux ayant une composition 
chimique voisine de celle de l’hydroxyapatite stoechiométrique (Ca/P = 1,66) sont 
généralement peu ou pas résorbables. 

Pour des phosphates de même rapport Ca/P ceux qui présentent le maximum 
de microporosité sont les plus résorbables. Pour ces matériaux, en effet, la disso¬ 
lution s’effectue en deux étapes : d’abord une décohésion puis une dissolution des 
particules libérées. Avec un matériau microporeux (mal fritté), les ponts entre les 
particules sont relativement étroits et la décohésion est possible. Avec un matériau 
plus dense (moins de 5 % de microporosité), la cohésion est telle que la phase de 
séparation des particules devient extrêmement difficile et les matériaux ne mon¬ 
trent aucun signe de résorption, la bioactivité se limite à la surface. 

A porosité comparable, les propriétés mécaniques des matériaux synthétiques 
sont généralement supérieures à celles des matériaux naturels. Seule la résistance 
en compression du phosphate tricalcique (de 7 à 21 MPa) reste de l’ordre de gran¬ 
deur de celle des squelettes de coraux (16 MPa) (Cameron, 1977). Comme pour ces 
derniers, les applications cliniques se situent au niveau des pertes de tissu osseux, 
spécialement en chirurgie maxillo-faciale ou pour des remplacements vertébraux. 


IV. - LES VERRES ET VITROCÉRAMIQUES 

Les verres et vitrocéramiques ont été proposés par Hench dès 1971 en tant 
que matériaux implantables, ceux-ci pouvaient aussi apporter, comme les céra¬ 
miques classiques, des réponses satisfaisantes aux exigences imposées aux 
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nouveaux biomatériaux : tolérance, propriétés mécaniques, ancrage direct (Pernot, 
1985). 

Le verre est un matériau qui permet une grande latitude dans le choix des 
compositions les mieux adaptées à ses usages. Pour obtenir la tolérance 
biologique , ce choix s’est généralement orienté vers des compositions contenant 
les éléments nécessaires à la formation de la substance minérale de l’os : le cal¬ 
cium et le phosphore, ainsi les premiers biomatériaux vitreux et vitrocéramiques 
(Hench, 1974) avaient pour constituants principaux les oxydes Si0 2 , P 2 0 5 , 
CaO, Na 2 0 (tableau I). 

La résistance mécanique de certains verres peut être fortement améliorée par 
leur transformation en vitrocéramiques. Cette possibilité a été appliquée par 
Hench aux bioverres qu’il transforme en « biovitrocéramiques » dont la résistance 
à la rupture en tension (83 MPa) est d’environ 50 % supérieure à celle des bio¬ 
verres de départ (56 MPa). 

L \ancrage direct , comme pour les céramiques classiques, peut, avec les verres 
et vitrocéramiques, avoir lieu selon des processus de type mécanique ou de type 
chimique. 

La colonisation osseuse telle qu’elle a été décrite dans les céramiques peut 
également être obtenue dans des vitrocéramiques à porosité ouverte (Pernot, 1979, 
Baldet, 1982). 

Outre la tolérance biologique, la présence de calcium et de phosphore en 
quantité optimale dans certains verres est susceptible de leur conférer une 
bioactivité comparable à celle des phosphates de calcium à activité de surface 
avec possibilité de liaison biochimique entre l’os et le matériau. C’est ce à quoi 
Hench était parvenu avec les « bioverres » massifs. 

Ces deux types d’ancrage permettent en première analyse, de distinguer deux 
types de biomatériaux vitreux et vitrocéramiques. 

Vitrocéramiques à ancrage mécanique . — A partir de différents verres de base 
(tableau I), des matériaux à texture spongieuse analogue à celle de l’os ont été 
obtenus en utilisant l’une des techniques de fabrication des « verres mousses ». Au 
cours du traitement thermique d’élaboration, ces matériaux subissent aussi une 
dévitrification contrôlée qui les transforme en vitrocéramiques poreuses (fig. 5a) 
dans lesquelles les dimensions des interconnexions entre les pores sont suffisantes 
pour permettre la colonisation par le tissu osseux (Pernot, 1979, 1983). 

Les matériaux obtenus ont été implantés chez le lapin et ont montré une 
parfaite tolérance par les tissus environnants. Les pores peuvent être colonisés par 
un os d’excellente qualité. Les phénomènes observés rappellent les processus liés à 
une ossification membranaire. Au cours du premier mois, les pores de l’implant 
sont envahis par un tissu fibreux richement vascularisé et l’on note une condensa¬ 
tion périvasculaire du collagène englobant des cellules conjonctives. Dès le 
deuxième mois, des travées d’os fibrillaires sont totalement formées. La trans¬ 
formation en os lamellaire avec apparition des premiers ostéoblastes intervient 
entre le 2 e et le 3 e mois. On observe aussi, dans le même temps, l’apparition 
dans les pores de moelle adipeuse sans cellules hématopoïétiques (fig. 5b). Celles- 
ci se forment autour du 6 e mois tandis que la différenciation en os lamellaire est 
très avancée (fig. 5c). Par la suite aucune évolution n’est notée du point de vue 
histologique. Quant à la calcification, elle semble complète vers le 9 e mois (fig. 5d) 
(Baldet, 1982, Pernot, 1983). 
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Fig. 5. — Les vitrocéramiques poreuses d'alumino-phosphate de calcium (VC). D’après Pernot, 
1979, 1983 et Baldet, 1982. 

a) Vue au microscope électronique à balayage d’une vitrocéramique poreuse avant 
implantation. 

b) Après 3 mois, colonisation par de l’os fibrillaire (OF) avec du tissu adipeux (TA) et des 
capillaires (C). 

c) Après 6 mois, colonisation par de l’os lamellaire (OL). 

d) Après 9 mois, la calcification est très avancée : il n’y a pratiquement plus de contraste entre 
l’os indu et l’implant. 


L’ancrage mécanique par colonisation osseuse apparaît assez facile à obtenir 
pourvu que le diamètre moyen d’interconnexion entre les pores soit, pour les 
implants étudiés, d’au moins 30 à 40 microns. Le module d’élasticité des maté- 
riaux, avant implantation 015 000 MPa), est proche de celui de l’os (18 000 à 
20 000 MPa). La résistance à la rupture en flexion, malgré la vitrocéramisation, 
reste assez faible à l’heure actuelle O 20 MPa), mais pourrait convenir pour des 
greffes osseuses moyennant des améliorations encore possibles. Cependant, ces 
améliorations ne permettront sans doute jamais d’atteindre une résistance méca¬ 
nique voisine de celle de l’os cortical (=* 120 MPa) et l’utilisation telle quelle de ce 
type de matériaux n’est donc pas envisageable pour réaliser certaines prothèses. 

C’est à la suite d’observations similaires faites antérieurement sur les céra¬ 
miques poreuses classiques que Hench avait conçu les « bioverres » à ancrage 
chimique. Ceux-ci étant massifs devaient nécessairement avoir une résistance 
mécanique supérieure à celle des matériaux poreux. 
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Verres et vitrocéramiques à ancrage chimique. — Parmi les matériaux de 
Hench (1971) (tableau I), c’est le 45 S 5 qui donne les meilleurs résultats. Dans 
les premières heures qui suivent l’implantation, le verre voit une lixiviation 
superficielle des ions modificateurs Na + et Ca ++ avec obtention d’un réseau riche 
en silice. A la surface de ce réseau, grâce à la présence d’anhydride phosphorique, 
se développe ensuite un film riche en phosphate de calcium amorphe lequel 
maintient l’adhérence des produits de corrosion au verre sous-jacent. Par la 
suite, le réseau riche en phosphate de calcium se développe aussi à l’intérieur du 
réseau siliceux. Au cours des 3 semaines initiales, on observe au voisinage de 
l’interface, une différenciation et une prolifération des ostéoblastes. Ceux-ci élabo¬ 
rent des fibres de collagène et des mucopolysaccharides qui s’incorporent dans le 
réseau inorganique de la surface de l’implant. Entre la 3 e et la 6 e semaine, le 
phosphate amorphe cristallise, améliore la résistance mécanique du gel de silice 
tandis que simultanément de l’hydroxyapatite précipite dans l’os immature formé 
au voisinage de l’implant. Ces deux phases minérales se rencontrent, s’interpéné¬ 
trent, ce qui entraîne la liaison entre la surface de l’implant et l’os nouvellement 
formé (fig. 6). De plus, la couche de phosphate constitue une barrière de diffusion 
et protège le verre de toute attaque ultérieure. A plus long terme, la formation d’os 
nouveau se poursuit jusqu’à ce que soit obtenue la liaison totale entre l’os et 
l’implant (Hench, 1974). La concentration en phosphore joue un rôle primordial 
dans ces mécanismes : une teneur trop faible ne permet pas une cristallisation 
interfaciale stable ; un excès, au contraire, entraîne des réactions de rejet. 

Selon tous ces travaux, le départ d’ions calcium et sodium lors de l’étape ini¬ 
tiale de formation du réseau riche en silice est plutôt considérée comme bénéfique 
car le maintien d’un pH local alcalin au niveau du foyer opératoire devrait 
stimuler l’action des enzymes acides associés à la guérison des blessures et à la 
reconstruction de l’os endommagé. Des chercheurs de la RFA au contraire voient 
dans cette libération rapide d’ions Ca ++ et Na + une cause possible de variations 
trop brutales pour l’organisme des rapports sodium, potassium : Na + /K + et 
magnésium, calcium : Mg 2+ /Ca 2+ , lesquelles pourraient, entre autre, entraîner des 
complications nerveuses, musculaires ou cardiovasculaires. D’où l’idée de modi¬ 
fier la composition des « bioverres » de Hench soit en y incorporant des ions Mg 2+ 
et K + — vitrocéramique « Ceravital » — (tableau I), soit en diminuant simplement 
la teneur en sodium — vitrocéramique « KG.S » (tableau I). Ces nouveaux maté¬ 
riaux présentent en outre l’avantage d’être plus facilement céramisables que les 


os mature 


Couche de liaison 
à la surface 
de l'implant 


Surface de 
l'implant 
non dissoute 


Collagène 



Fig. 6. — Schéma du mécanisme de liaison à Vos des bioverres. D’après Hench, 1974. 
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« bioverres » et les phases cristallines précipitées sont à structure apatitiques 
(Blencke, 1978) ce qui ne peut que faciliter la formation du réseau interfacial de 
liaison riche en calcium et en phosphore. Les expériences in vivo (Blencke, 1978, 
Gross, 1980) ont d’ailleurs donné d’excellents résultats avec l’établissement d’une 
liaison ferme entre l’os et les implants ainsi qu’une dégradation limitée à l’inter¬ 
face. 

Tous ces matériaux ont des compositions chimiques relativement complexes : 
ils contiennent tous de la silice et d’autres constituants (Na 2 0, K 2 0, MgO...), à 
côté de CaO et P 2 0 5 . Abe en 1975 propose l’utilisation d’une vitrocéramique 
contenant ces deux seuls oxydes (tableau I). Implanté dans des fémurs de rats ce 
matériau montre, après 2 semaines, la présence de cellules cartilagineuses au 
contact de l’implant. Après 4 semaines, ces cellules sont remplacées par de l’os 
mature puis de l’os lamellaire au bout de 6 semaines. En aucun cas, il n’y a 
formation de capsule fibreuse. A plus long terme (6 mois) aucune dégradation 
n’est observée. 

Ces matériaux massifs ont des résistances mécaniques (83 MPa pour le 45 S 5 
céramisé ; de 100 à 150 MPa pour les vitrocéramiques « Ceravital » et « KG.S » ; 
120 à 250 MPa pour des matériaux mis au point récemment (Kokubo, 1985)) supé¬ 
rieures à celles des matériaux poreux (=* 20 MPa). Si le module d’élasticité 
(^60 000 MPa) est supérieur à celui de l’os, il en reste plus proche que celui des 
métaux utilisés en orthopédie (de 120 000 MPa pour des alliages de titane à 
250 000 MPa pour les alliages cobalt-chrome). De plus à moyen terme, la liaison 
os-vitrocéramique bioactive montrait une bonne résistance tant en torsion qu’en 
cisaillement. Ces deux critères semblaient dans un premier temps conférer aux 
matériaux à ancrage chimique une certaine supériorité sur ceux à ancrage méca¬ 
nique, mais par la suite des inconvénients se sont fait jour sur l’obtention puis la 
stabilité de la liaison. 

L’adhésion ne semble possible que si les implants sont placés au départ en 
contact intime avec le tissu osseux (Courpied, 1982) ce qui n’est pas toujours 
facile à réaliser en pratique. Dans le cas contraire, il se forme, comme pour un 
matériau bioinerte, une capsule fibreuse qui isole le matériau de l’os et ne permet 
plus la liaison. 

Par ailleurs, il est apparu que le remodelage osseux, pouvait modifier le 
réseau apathique interfacial, entraîner une reprise de l’attaque et diminuer la 
stabilité à long terme de l’ancrage os-implant. Ce processus pourrait sans doute 
être évité grâce à une connaissance plus approfondie des réactions à l’interface ; 
c’est dans ce sens que s’orientent les recherches actuelles (Gross, 1985). 


CONCLUSION 

La solution du problème du remplacement osseux par des greffons artificiels 
semble actuellement sur la bonne voie : des matériaux poreux biorésorbables sont 
d’ores et déjà utilisés : essentiellement des céramiques d’origine naturelle (squelette 
de coraux) mais aussi d’origine synthétique. L’emploi de vitrocéramiques poreuses 
pourrait aussi être envisagé à condition de modifier leur composition chimique 
pour les rendre elles aussi biorésorbables car cela ne semble pas être le cas pour 
les phosphates alumino-calciques présentés au paragraphe IV-1 ; ceux-ci ont un 
comportement qui se rapproche plus de celui des céramiques poreuses bioinertes 
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bien que leur inertie (pas plus d’ailleurs que leur bioactivité) n’ait été formellement 
démontrée. 

Le problème des prothèses articulaires semble plus difficile à résoudre ; 
même les matériaux massifs à ancrage chimique ont des résistances mécaniques 
insuffisantes : 200 MPa en flexion pour l’apatite la mieux frittée, 250 MPa pour la 
meilleure vitrocéramique (Kokubo, 1985) valeurs qui ne sont guère supérieures à 
celle de l’os cortical (-100 MPa). Aucun des matériaux présentés ne sauraient 
donc être utilisés tels quels ; c’est pourquoi les recherches actuelles sont orientées 
vers la réalisation de matériaux composites au sens large qui comprennent à la 
fois les composites classiques (mélange de phases) et les matériaux formés d’une 
âme rigide entourée par l’un des matériaux décrits précédemment (Pernot, 1985). 

Parmi les premiers on peut citer : les composites « bioverres » — fibres métal¬ 
liques qui possèdent une zone de déformation plastique et dont la résistance à la 
rupture en flexion peut atteindre 300 MPa, les apatites poreuses imprégnées de 
polymères. 

En ce qui concerne les revêtements sur âme rigide, les essais suivants ont été 
effectués : « bioverre » sur acier inoxydable ; « Ceravital » sur alliage cobalt, 
chrome, molybdène ; « bioverre » sur alumine ; céramiques poreuses sur substrat 
massif (Hulbert, 1975). Des travaux sont actuellement en cours pour lier une 
vitrocéramique poreuse sur une âme métallique. Toutes ces recherches sont en 
bonne voie et laissent espérer, dans les prochaines décennies, la mise sur le 
marché de plusieurs types de prothèse à ancrage direct en céramique ou vitro¬ 
céramique. 
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LES APPLICATIONS DES COMPOSITES CARBONES 
EN CHIRURGIE ORTHOPÉDIQUE 

B. Buttazzoni* 


I. - LEUR CONSTITUTION 

1° État de Fart du carbone biomédical 

a) Ses origines. - C’est aux U.S.A. vers 1960 que l’on a découvert par hasard 
l’hémocompatibilité du carbone avec sa propriété d’être thromborésistant au 
contact d’un flux sanguin. 

* Chef de Produits Applications Médicales, SEP, Bordeaux, BP 37, 33165 Saint-Médard-en- 
Jalles Cédex. 
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Fig. 1. — Valve cardiaque en carbone pyrolytique + SiC. 


Cette propriété tient sans doute à la nature chimique de l’élément carbone 
mais aussi à son comportement électrochimique de surface sans avoir pour autant 
trouvé une explication satisfaisante. 

Le carbone existe sous différentes formes allant de l’état amorphe ou vitreux, 
en passant par l’état polycristallin jusqu’à l’état pyrolytique. 

C’est dans ce dernier état qu’un tel carbone hémocompatible a été obtenu en 
1967 par J.C. Bokros (General Atomic Co-San Diego) et appliqué ensuite indus¬ 
triellement à des valves cardiaques dont plus de 700 000 exemplaires ont été 
implantés dans le monde (fig. 1) [1]. 

b) Les diverses formulations du carbone biomédical. — Plusieurs procédés sont 
utilisés pour réaliser du carbone biomédical : 

— Pyrolyse d'un polymère moulé à la forme donnant un carbone vitreux 
limité à des pièces de petite taille comme les implants dentaires mais dont la 
fragilité s’est avérée incompatible avec les efforts masticatoires (exemple : 
Vitredent). 

— Pulvérisation électronique à basse température d'un voile de carbone sur 
un substrat métallique ou polymère (exemple : Biolite procédé ULTI) présentant 
l’inconvénient de se fissurer sous déformation du substrat [2]. 

- Dépôt chimique en phase vapeur de carbone pyrolytique associé à du 
carbure de Silicium sur un substrat en graphite polycristallin conduisant au 
revêtement non poreux des volets de valves cardiaques (LTI-Pyrolite) obtenu par 
suspension dans un lit fluidisé. 

— Fibres de carbone haute résistance utilisées telles quelles ou imprégnées de 
polymères plus ou moins résorbables pour des renforts ligamentaires dont 
l’intégrité se dégrade avec le temps [5]. 
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— Structures composites avec un renfort en fibres de carbone et un liant en 
résine polymérisable ou cokefiable dont la stabilité biologique n’est pas 
absolue [4]. 

c) Les atouts des composites carbonés pyrolytiques. — Le développement de 
matériaux composites pour les besoins de la propulsion spatiale ont conduit à éla¬ 
borer des carbone/carbone et des carbone/céramique dont les propriétés se sont 
avérées proches de l’optimum recherché pour les biomatériaux constituant les pro¬ 
thèses chirurgicales. 

Ils allient les qualités biologiques du procédé de dépôt chimique en phase va¬ 
peur de la matrice et les qualités biomécaniques des renforts fibreux des composi¬ 
tes, formant ce que l’on appelle les «composites carbonés pyrolytiques » [3]. 

En effet, l’implantation dans l’organisme impose des exigences particulières 
aux biomatériaux que ces composites carbonés pyrolytiques sont en mesure de 
satisfaire simultanément [6] : 

— Biocompatibilité intrinsèque du pyrocarbone et du carbure de Silicium qui 
ne provoque pas de réaction néfaste de la part de l’hôte. 

— Stabilité chimique des constituants qui rend le composite résistant à 
l’agressivité du milieu physiologique. 

— Porosité naturelle communicante de la structure du matériau qui autorise 
une colonisation dans la masse de la prothèse par les tissus biologiques environ- 
nants. 

— Flexibilité structurale des composites qui s’harmonise avec l’élasticité de 
l’os receveur. 

— Endurance inégalée en fatigue, critère primordial pour tenir aux sollicita¬ 
tions alternées de plus de 10 millions de cycles que le patient peut subir durant la 
vie courante. 


2° Constitution des composites carbonés pyrolytiques 

a) Leurs origines. - Ils sont issus des composites à usage spatial en 
sélectionnant les meilleurs procédés d’élaboration et en les orientant vers les spé¬ 
cifications davantage contraignantes d’une utilisation chirurgicale. 

Deux familles bien distinctes sont développées (fig. 2) : 

— Les produits « souples » t sous forme de textures fibreuses en carbone 
empesées au pyrocarbone en phase vapeur pour constituer des renforts tissulaires 
« flexibles ». 

— Les produits « durs » sous forme de renforts fibreux en carbone densifiés 
au pyrocarbone en phase vapeur pour confectionner des prothèses articulaires, 
d’ostéosynthèse, d’implants dentaires et ORL. 

Nous mentionnons à part les composites carbone/céramique sous forme de 
renforts carbone et matrice SiC en phase vapeur, pour constituer des surfaces 
articulaires et les éléments de la pompe cardiaque rotative du cœur artificiel du Pr 
Monties (programme CORA). 

b) Le renfort - Généralement on utilise des textures tissées toiles-satin-tresses 
en fils constitués de 1 000 ou 3 000 filaments continus déjà au stade carbone à 
haute résistance. 
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Fig. 2. — Biomannequin avec prothèses en Biocarb. 


Pour les pièces massives, on fait appel à des textures fibreuses transformées à 
l’état carbone après confection de nappes épaisses. 

c) La matrice. - Le carbone pyrolytique est constitué de cristallites de 
carbone qui se forment autour des fibres par décomposition en phase vapeur 
d’hydrocarbures à haute température. Cette croissance cristalline conduit à 
enrober les fibres jusqu’à les lier entre-elles. 
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Le carbure de Silicium résulte d’un processus identique par décomposition 
en phase vapeur de gaz halogène. 

d) Les procédés d’élaboration (fig. 3). — Les renforts sont préparés soit sous 
forme d’empilement de tissus ou fils, soit sous forme d’ébauches découpées dans 
les textures épaisses. 

Ces textures, poreuses par construction, sont placées dans des fours spéciaux 
à l’abri de l’atmosphère et portées à plus de 1 000°C. Le gaz précurseur s’infiltre 
alors dans la porosité du matériau et se décompose in situ en phase solide. 

La densification du composite s’élabore ainsi progressivement en plusieurs 
étapes, avec écroutage intermédiaire si nécessaire jusqu’à la densité souhaitée, 
constituant ainsi le matériau ébauche. L’usinage de la pièce intervient à ce stade 
par des moyens appropriés, généralement par abrasion. 

Un traitement final est opéré dans les mêmes conditions sur la pièce usinée 
pour compléter la densification et revêtir sa surface d’un film protecteur de 
pyrocarbone ou de carbure de Silicium. 
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II. - LEUR BIOCOMPATIBILITÉ 
1° Aspects biomécaniques 

a) Caractéristiques physicochimiques. — Les composites carbones pyrolytiques 
se distinguent par : 

— une faible densité de l’ordre de 1,8 à 2 

— une porosité interne ouverte de l’ordre de 5 à 10% 

— une radiotransparence totale au stade carbone/carbone 

— une pureté chimique à plus de 99 % des constituants du composite, du fait 
du procédé d’élaboration in situ à haute température 

— une aptitude à être stérilisés à la chaleur sèche comme les instruments 

— une inertie chimique les mettant à l’abri de phénomènes de corrosion 

— une conductivité électrique leur conférant des propriétés électrochimiques 
particulières. 

b) Caractéristiques mécaniques. - L’agencement des fibres du renfort au sein du 
composite lui confère des propriétés différentes selon l’orientation de la stratifica¬ 
tion. 

De manière générale, les composites carbonés pyrolytiques se caractérisent 

par : 

— un faible module d’élasticité se traduisant par une élasticité 4 fois plus 
grande que les aciers avec E = 40 000 à 60 000 MPa (fig. 4) ; 

— un allongement élastique élevé de l’ordre de 1 % mais sans aucune phase 
plastique contrairement aux métaux ; 

— une forte résistance au choc qui les différencie essentiellement des alu¬ 
mines frittées ; 

— une résistance mécanique en flexion 3 à 4 fois plus élevée que celle de l’os 
cortical, avec une meilleure tenue parallèlement que perpendiculairement aux 
strates (fig. 5) ; 

— une endurance à la fatigue en flexion jusqu’à 80 % de la charge statique 
à rupture avec un phénomène de consolidation sous charges cycliques à 50 % de 
la valeur extrême statique ; 

— une résistance en compression de plus de la moitié de la valeur en flexion ; 

— une faible résistance en cisaillement interlaminaire inférieure à 10 % de la 
valeur en flexion, traduisant la nature même des composites bidirectionnels. 

c) Caractéristiques tribologiques. — Ces caractéristiques sont mises en jeu au 
niveau des surfaces articulaires des prothèses orthopédiques où l’on recherche un 
bas coefficient de frottement et un faible taux d’usure. 

Ces paramètres sont respectés en céramisant la matrice du composite, par 
infiltration plus ou moins complète du renfort par du SiC en phase vapeur. 

Dans ces conditions, les tests de tribologie avec pion sur disque conduisent à 
situer les composites céramisés comme l’alumine avec F = 0,06 à 0,12 (tableau I). 

Cependant, les tests sur simulateur d’articulation montrent une forte usure 
due à des pressions de contact trop élevée : l’interposition d’une couche de 
polyéthylène sur l’une des surfaces atténue le phénomène d’usure et peut s’appli¬ 
quer à l’articulation sphérique de la hanche. 
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Fig. 4. — Tableau comparatif des modules d'élasticité. 
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TABLEAU I.- Tableau comparatif des propriétés tribologiques. 


Pion 

Disque 

Coefficient 
de friction 

Usure du Pion 
10' 3 mm 3 

Usure du Disque 
10" 3 mm 3 

Acier inoxydable 

Polyéthylène 

0.06-0.08 

* 

210 

Polyacétal 

0.16-0.32 

* 

590 

Alumine 

Polyéthylène 

0.06-0.14 

* 

380 

Composite carbone/ 
carbure de silicium 

Composite C/SiC 

0.06-0.12 

6.7 

♦ 


* : insignifiant. 


2° Les aspects biologiques 


a) La tolérance tissulaire. - Toute une batterie de tests biologiques ont prouvé 
que les fibres de carbone du renfort et la matrice pyrolytique présentent une 
compatibilité tissulaire satisfaisante : 

— cultures cellulaires sur matériau réduit en poudre, 

— tests in vivo en implantation sous cutanée, intra osseuse, intra articulaire 

et intra musculaire chez l’animal, 

— contrôle de non carcinogénicité et d’absence d effet teratogene, 

— tests de comportement électrochimique in vitro et in vivo , 

— tests d’intégrité structurale in vitro et in vivo. 

Les résultats observés montrent : 

— une absence de toxicité, 

— aucune réaction infectieuse, 

— une bonne colonisation osseuse, 

— une absence de réaction inflammatoire en présence du revêtement final 

pyrolytique, , „ , , 

— pas d’effet carcinogène à 1 an ni tératogène sur 3 portées de souris, 

— une tendance au délitement de surface si les implants restent « nus » bruts 
d’usinage. 

b) L’hémocompatibilité. - Des tests spécifiques ont été entrepris sur animal : 

— en situation intra-auriculaire, 

— en situation aortique, 

— en dérivation ex vivo , 

— en simulation sur pompe cardiaque rotative. 

La propriété essentielle est d’observer de manière précoce la formation d’un 
néotissu sur les parois rugueuses du matériau, présentant la structure d une paroi 
vasculaire reconstituée. 

c) La biofonctionnalité [7].- Ces expérimentations ont pour but de vérifier le 
bien fondé des effets biomécaniques des matériaux composites carbonés. 

Des tests avec des plaques d’ostéosynthèse ont confirmé l’atténuation de la 
résorption osseuse du fait de leur flexibilité plus grande que les aciers. 

Sur tiges de hanche implantées in vitro , on note une meilleure transmission 
des contraintes dans l’os du fémur. 
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III. - LEURS APPLICATIONS 


1° Les prothèses orthopédiques 

a) La prothèse de hanche (fig. 6).— Les différentes études biomécaniques ont 
conduit à concevoir un modèle de prothèse de hanche en 3 tailles comportant une 
tige en composite carbone/carbone et une tête sphérique articulaire en Alumine 
fixée par emmanchement conique sur butée. 

La forme adoptée est voisine du modèle Muller autobloquant dont l’épaisseur 
renforcée permet la pose sans ciment. 

Les tests en compression statique, en position physiologique à 25° par 
rapport à l’effort, donnent des ruptures allant de 900 daN à 1 800 daN selon la 
taille. 

Pour la taille normale, l’épreuve en fatigue, sous 800 à 1 000 daN jusqu’à 
7,5 millions de cycles n’a pas altéré la résistance de la tige qui a tenu ensuite au- 
delà de 2 000 daN en statique. 

La première implantation sur patient après 1 an de recul montre que le maté¬ 
riau est observable au scanner et que sa valeur tomodensitométrique s’est élevée 
de 50 %, prouvant qu’un phénomène de colonisation osseuse est intervenu dans la 
porosité interne du composite, phénomène déjà détectable par une légère radio- 
opacité à 1 an vis-à-vis de sa radiotransparence post-opératoire [9]. 



Fig. 6. — Prothèses de hanche à tige en Biocarb et tête en alumine. 


b) Les renforts ligamentaires et tendineux. - L’utilisation de produits souples 
sous forme de tresses en fibres de carbone est pratiquée en clinique vétérinaire 
pour le renforcement de la corde du jarret ou des ligaments croisés du genou. 
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Fig. 7. — Renforts ligamentaires ou tendineux . 


En clinique humaine, les fibres de carbone sont employées depuis une dizaine 
d’années au niveau du tendon d’achille et des ligaments du genou ; afin de se 
préserver des effets secondaires dûs à la rupture progressive de la texture fibreuse, 
la prothèse est enrobée soit dans un lambeau de tissu biologique du receveur soit 
imprégnée d’une substance biorésorbable, le temps que se reconstitue un 

néoligament (fig. 7). . . , 

Des systèmes d’ancrage par des coins en carbone/carbone assurent la 
fixation aux extrémités des tunnels osseux sans proéminence gênante. 


2° Les dispositifs d'ostéosynthèse 


a) Les plaques d’ostéosynthèse. - Grâce à un agencement particulier des tissus 
en fibres de carbone haute résistance, il est possible de réaliser des plaques 
d’ostéosynthèse de géométrie identique à celles en acier avec une tenue mécanique 
satisfaisante, surtout en fatigue, et une flexibilité 4 fois plus grande 18J. 

Cependant l’absence de toute malléabilité restreint leur emploi aux os 

diaphysaires rectilignes (fig. 8). , . . 

L’utilisation de vis en Titane est nécessaire pour éviter des coup es 
galvaniques qui interviennent avec l’acier inoxydable. Un dispositif par chevilles 
autobloquantes en carbone/carbone est envisagé pour remplacer les vis qui ne 
peuvent être que métalliques. 

b) Les clous centromédullaires. - Toujours avec le souci de réduire la rigidité 
du métal, des clous de Ender et des clous centromédullaires ont été réalisés a 
partir de fibres unidirectionnelles frittées. 
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Fig. 8. — Plaques d’ostéosynthèse. 


Leur flexibilité alliée à leur biocompatibilité permettraient de les laisser à 
demeure sur un patient sans avoir à réintervenir pour les enlever (fig. 9). 


3° Les autres applications 

a) Les implants dentaires et l’ORL. — Ces applications font appel à des 
techniques de miniaturisation des implants en carbone/carbone. Elles concernent : 

— Les implants dentaires « enfouis » destinés au comblement osseux de 
l’alvéole après avulsion radiculaire. 



Fig. 9. — Clou centroméduïlaire. 
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— Les implants dentaires « transgingivaux » destinés à recevoir une super 
structure dentaire avec les problèmes que pose la communication entre milieu 
aseptique et cavité bucale. 

- Les osselets de l’oreille moyenne qui atteignent la limite des possibilités de 
miniaturisation des composites carbonés. 

b) La pompe cardiaque rotative implantable. - Le concept de cette pompe 
mécanique, sans membrane et sans valve, fait appel à des matériaux composites 
céramisés dans lesquels sont usinés avec grande précision les organes de la pompe 
excentrique-rotor-stator-flasques. 

La céramisation procure la dureté de surface nécessaire à l’endurance a 
l’usure des pièces tournantes. 


4° Les applications futures 


Grâce au durcissement de surface obtenu par le traitement de céramisation 
au SiC, il est possible d’envisager l’une des surfaces articulaires en composite avec 
interposition de polyéthylène pour la surface antagoniste. 

Cette configuration est en évaluation sur simulateur pour la prothèse totale 
de hanche avec tige en carbone/carbone, montée soit avec une tête en alumine soit 
avec une tête en composite céramisé au SiC, s’articulant dans une cupule en 
polyéthylène insérée dans une cage en carbone/carbone. 

De même, au niveau du genou, des investigations sont lancées pour réaliser 
des condyles fémoraux en carbone/carbone céramisé s’articulant sur un patin de 
polyéthylène pris dans un plateau tibial en carbone/carbone. 

C’est sur ce même principe que les japonais ont réalisé des prothèses totales 
du genou en alumine frittée, posées sans ciment. 
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Les polymères appelés plus couramment matériaux plastiques ont pris une 
place de plus en plus importante durant les dernières décennies. Ce phénomène est 
tout à fait perceptible pour beaucoup d’objets de la vie courante, mais également 
dans le domaine médical où de nombreux implants sont réalisés dans des 
matériaux faisant partie de la grande famille des polymères. Applications en odon¬ 
tologie : dents, matériaux d’obturation ; dans le domaine cardio-vasculaire : cœur 
artificiel, vaisseaux et en orthopédie : implants ostéo-articulaires... etc. 

Delrin, Dacron, Térylène, Téflon, Nylon , Rhodergon, Plexiglas , Silastic, 
polyester , acrylic, polyacétal... Autant de termes qui désignent des polymères 
biotolérés. Hors le spécialiste, qui peut se retrouver dans ce maquis de marques 
commerciales, de désignations souvent impropres ? 

Notre but dans ces quelques pages sera de resituer la plupart de ces biomaté¬ 
riaux utilisés en orthopédie dans les différentes familles de polymères et de 
résumer leurs avantages et inconvénients. 


* 

* * 


Les polymères sont constitués d’un grand nombre d’éléments appelés unités 
fondamentales ou monomères. Dans le cas de polymères organiques, les 
monomères sont des molécules organiques dont le noyau est l’atome de carbone. 
La polymérisation se produit par une série de réactions chimiques où la macro¬ 
molécule (ou polymère) se forme à partir d’une seule molécule (ou monomère). 

On peut classer les polymères d’après leur origine : 

— les polymères naturels : ils existent en l’état dans la nature : polymères 
minéraux, polymères biologiques, caoutchouc... ; 

— les polymères artificiels : ils résultent d’une transformation chimique des 
fonctions portées par les motifs monomères ; 

— les polymères synthétiques : les molécules monomères qui permettent leur 
préparation n’existent pas dans la nature. Par la synthèse, il est parfois possible de 
réaliser des structures très proches de celles des polymères naturels. C’est par 
exemple le polyisoprène synthétique assimilable au caoutchouc naturel. 

Dans l’exposé synthétique qui doit être le nôtre dans le cadre de cet ouvrage, 
il nous est cependant apparu nécessaire pour mieux comprendre les polymères, de 
faire un rapide tour d’horizon sur les points suivants : 
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Interactions moléculaires et cohésion des systèmes macromoléculaires. - Les 

propriétés chimiques, physiques et mécaniques des polymères sont généralement 
très différentes de celles de leurs modèles micromoléculaires. Cela est lie a leur 
nature macromoléculaire et plus particulièrement à la multiplication des interac¬ 
tions moléculaires qui peuvent se développer entre les motifs unitaires. 

Le degré de polymérisation (DP) est le nombre de motifs unitaires consti¬ 
tuant une chaîne macromoléculaire linéaire. En général, DP est compris entre 
1 000 et 10 000. 

Méthodes de synthèse des polymères. — Il existe plusieurs façons de 
synthétiser un polymère : 

Polymérisation en chaîne. — Croissance du polymère par addition successive 
d’une molécule de monomère sur un centre actif. 

Polycondensation. — Réaction d’addition entre 2 molécules comportant 
chacune un groupement fonctionnel. 

Homopoly mer es-copolymères 

Homopolymères. — Ils sont constitués de macromolécules qui sont des enchaî¬ 
nements linéaires de motifs structuraux identiques correspondants à la molécule 
monomère utilisée pour la synthèse. 

A est le motif monomère, on obtient : 

A - A - A - A - A (A) n 

C’est le cas du polyéthylène : — CH 2 — CH 2 — CH 2 — 

Les copolymères. - Ils sont constitués de macromolécules qui sont des enchaî¬ 
nements linéaires de motifs structuraux différents, donc molécules monomères 
différentes. 

Morphologie des polymères 

a) Polymères amorphes. - Ils ne possèdent pas de séquence de structure 
régulière. Les différentes chaînes s’interpénétrent sans qu’il y ait un assemblage 
ordonné à longue distance. 

b) Polymères semi-cristallins.- Ce sont des polymères résultant de l’assem¬ 
blage : 

— de séquences de structure régulière plus ou moins longues : zone cristal¬ 
lisée, 

— de séquences de structure sans ordre à longue distance : zone amorphe. 

Cela nous amène à définir un taux de cristallinité ( noté Xc) qui est la propor¬ 
tion de cristallites dans un échantillon. 

Ce taux est très variable selon la nature et l’histoire de l’échantillon macro¬ 
moléculaire (traitements mécaniques et thermiques). 

Propriétés physiques et mécaniques des polymères. — Les propriétés 
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physiques et mécaniques des polymères sont influencées par de nombreux paramè¬ 
tres : température, environnement, composition, structure, masse moléculaire. 

D’une manière générale plus la température est élevée, plus le polymère 
devient mou. Des polymères à masse moléculaire basse auront des températures 
de ramollissement basses et réciproquement. 

a) Température de transition vitreuse Tv. — Schématiquement, la notion de 
température de transition vitreuse ne concerne que les séquences amorphes des 
polymères. De façon très qualitative, cette température correspond au passage de 
l’état rigide à un état appelé « caoutchoutique ». 

Tv est en quelque sorte la température de ramollissement du système, elle 
correspond à la température maximale d’utilisation d’un système rigide. 

b) Température de fusion Tf et de cristallisation Te.— Ces températures ne 
concernent que les zones cristallines des polymères. On ne parle de polymère 
fondu que dans le cas d’un polymère cristallin. 

Pour cristalliser, un polymère doit avoir une certaine régularité du point de 
vue de l’enchaînement des motifs dans la chaîne. Le polyéthylène, le polypropy- 
lène... sont des polymères cristallisables. 

c) Propriétés mécaniques. - Le comportement mécanique d’un matériau à une 
température donnée est exprimé par la courbe o = f (e) 

o = contrainte imposée au matériau 

e = déformation subie par le matériau 

On peut de façon générale décrire un polymère comme un solide 
viscoélastique dont le comportement en fonction du temps ou de la température 
peut aller du solide élastique au fluide visqueux (ou liquide), en passant par un 
état caoutchoutique. 

d) Variation des propriétés mécaniques en fonction de la température. — Pour 
étudier la variation des propriétés mécaniques d’un polymère avec la température, 
il est pratique d’étudier la variation du module d’élasticité (E) avec la température 
(voir tableau I). 

Voici le comportement type de quelques polymères : 

On distingue 4 domaines : 

— domaine A : le module de Young ne varie quasiment pas, le polymère 
reste rigide (T<Tv) ; 

— domaine B : aux alentours de T = Tv, il y a chute du module de Young ; 

— domaine C: T>Tv —E varie peu— Ce plateau s’appelle le plateau 
caoutchoutique ; 

— domaine D : dégradation du polymère. 

1. polymère fortement cristallin : quasiment pas de variation de E avant la 
dégradation ; Tv est uniquement due aux séquences amorphes. 

2. polymère semi-cristallin de taux de cristallinité plus faible. 

3. polymère amorphe de masse molaire très élevée. 

4. polymère amorphe de masse molaire plus faible. 

Dégradation des polymères . — La dégradation des polymères peut être 
considérée comme une « pathologie ». Plusieurs types de vieillissement ont été 
étudiés : 
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TABLEAU I. 


E 

Module d'élasticité 



a) Le vieillissement physique. — Il regroupe tous les phénomènes de vieillisse¬ 
ment n’impliquant pas une altération chimique des macromolécules ou des 
additifs. 

Les phénomènes les plus importants sont les suivants : 

— l’absorption de solvants (y compris l’eau) qui entraîne la rupture des 
interactions entre les chaînes et la chute des propriétés mécaniques, 

— le vieillissement sous contraintes mécaniques, 

— la perte des adjuvants par évaporation ou extraction. 

b) Le vieillissement chimique. — Il regroupe tous les mécanismes entraînant une 
altération des macromolécules. Il peut alors se produire des coupures de chaînes, 
des réticulations et des réactions au niveau des groupes latéraux. 

— Les coupures de chaînes peuvent se faire de façon statistique ou par 
dépolymérisation (perte progressive de motifs unitaires). Ces coupures entraînent 
la chute des propriétés mécaniques ; 

— La réticulation de chaînes initialement linéaires (ex. : oxydation de 
polymères insaturés). Elle peut aussi être due à des rayonnements ionisants ou à 
des centres actifs résiduels. Il y a modification des propriétés mécaniques. 

— Des réactions chimiques peuvent se produire entre les groupements laté¬ 
raux. Ces réactions touchent peu la chaîne principale et ne modifient quasiment 
pas les propriétés mécaniques. 

Les causes les plus importantes du vieillissement chimique sont : 

— les radiations solaires (vieillissement photochimique), 

— l’élévation de la température (vieillissement thermique en présence ou non 
d’oxygène), 

— la biodégradation (vieillissement biochimique). 
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Après ces généralités qui permettent de mieux comprendre le comportement 
des polymères, et sans vouloir dresser un catalogue fastidieux, nous allons resituer 
dans leurs différentes familles chimiques, la plupart des polymères utilisés en 
orthopédie, matériaux qui ne font pas toujours l’objet de présentations suffisantes 
dans bon nombre de publications. Qu’est-ce que le Delrin , le Dacron , le Polyester , 
le Plexiglas , le Silastic... ? 

Nous verrons successivement : les silicones, les polyacriliques, les 
polyoxyméthylènes (ou polyacétals), les polymères fluorés, les polyamides, les 
polyesters saturés et les polyoléfines. Pour chaque famille, nous présenterons le ou 
les matériaux qui la constituent, leurs avantages et inconvénients, leurs applica¬ 
tions. 


LES POLYMÈRES BIOTOLÉRÉS 

Les silicones . — Ce sont des matériaux caractérisés par des liaisons silicium- 
carbone et silicium-oxygène. 

La préparation des silicones se fait à partir de chlorosilanes soumis à une 
hydrolyse et conduisant à un silanol. Ces produits se déshydratent et par 
polycondensation donnent des polysiloxanes ou silicones. 

Les silicones que l’on obtient à partir de divers silanes présentent des 
propriétés physiques et des aspects différents, et peuvent se présenter sous forme 
de : gommes élastomères, huiles, résines, pâtes. 

Avantages : 

— Excellente inertie chimique. 

— Bonne biotolérance sous forme massive, nettement moins bien toléré sous 
forme de fines particules. 

— Pouvoir hydrofuge élevé. 

Inconvénients : 

— Perméable aux gaz. 

— Prix élevé. 

Utilisation. - Les silicones sont utilisés depuis de nombreuses années dans le 
domaine cardio-vasculaire : tubes de transfusion, cathéters ; en chirurgie plastique 
mais également en orthopédie sous forme de gommes élastomères pour prothèses 
articulaires des doigts. 

Marques commerciales iRhodorsil (Rhône-Poulenc). 

Les polyacryliques — PMMA. — Le polyméthacrylate de méthyle, matériau 
bien connu dans le domaine de l’orthopédie, puisqu’il est utilisé comme ciment 
pour la fixation des prothèses, ne fera l’objet d’aucun développement dans ce tour 
d’horizon sur les polymères, puisqu’un chapitre lui est consacré dans cet ouvrage. 

On rappellera simplement qu’il existe d’autres acryliques et copolymères, en 
particulier le polyacrylonitrile (PAN) CH 2 = CH — CN, bien connu car c’est l’un 
des précurseurs des fibres de carbone. 

Marques commerciales : Lucite (Dupont de Nemours), Plexiglas (Roehm), 
Altuglas (Altulor). 
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Les polyoxyméthylènes ou polyacétals ou polyformaldéhydes . — L’appella¬ 
tion « polyacétal » est donnée aux homo et copolymères obtenus à partir de 
formaldéhyde ou d’aldéhydes supérieurs. Ils sont caractérisés par la combinaison 
répétée de carbone et d’oxygène dans la chaîne macromoléculaire : 

|CH 2 -0| n 

— Vhomopolymère est obtenu par polymérisation du formaldéhyde, 

— le copolymère obtenu par polymérisation de trioxanne avec un como¬ 
nomère (éther). 

Les polyacétals sont des polymères linéaires, fortement cristallins. 

Avantages : 

— bonnes propriétés mécaniques, en particulier une excellente résistance au 
fluage (cristallinité élevée), 

— bonne résistance à l’usure, 

— inertie chimique satisfaisante. 

Inconvénients : 

— peu d’allongement à la rupture, 

— bien toléré sous forme massive, mais réactions tissulaires importantes 
sous forme de fines particules d’usure. 

Utilisations. — Le polyacétal a été utilisé pour la réalisation de cotyles de pro¬ 
thèses de hanche, compte tenu de ses bonnes résistances à l’usure et au fluage. 
Mais il a dû être abandonné rapidement, les particules d’usure créant des réactions 
tissulaires importantes. 

Marques commerciales : 

— homopolymère : Delrin (Dupont de Nemours) 

— copolymère : Hostaform (Hoechst). 

Les polyamides . — Les polyamides sont des polymères semi-cristallins qui 
sont obtenus soit : 

— par polycondensation de diacides et de diamines. 

Formule générale : — (NH — (CH 2 ) 6 — NH — CO — (CH^ — CO) n . 

— par polyaddition du monomère . 

Ils seront désignés par le nombre d’atomes de carbone dans le monomère. 
Ex. : PA. 6.6. 

Leur structure se rapproche de celles des polymères naturels comme la soie, 
les protéines naturelles. 

Avantages : 

— bonnes propriétés mécaniques si atmosphère ni trop sèche, ni trop 
humide... 

— propriétés intéressantes en usure et frottement, mais sans humidité. 

Inconvénients : 

— trop sensible à l’humidité, 

— biotolérance acceptable sous forme massive, mais très modeste sous forme 
de fines particules. 

Utilisations.- Certains auteurs ont essayé d’utiliser ce matériau comme 
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ligament prothétique, en particulier pour le remplacement des croisés du genou. 
Les résultats ont été très mauvais, du fait d’une limite élastique beaucoup trop 
éloignée de la charge de rupture, d’où des déformations plastiques importantes, ce 
qui ne permettait en aucun cas son utilisation dans cette application. 


Marques commerciales : 

— Nylon (Dupont de Nemours) 

— Rilsan (ATO-Chimie) 

— Technyl (Rhône-Poulenc) 


Les polymères fluorés. - Dans la famille des polymères, le polymère le plus 
répandu est le polytétrafluoroéthylène (PTFE). 

La préparation du polytétrafluoroéthylène se fait à partir du monomère 
tétrafluoroéthylène lui-même obtenu par pyrolyse du difluorochlorométhane, 

CHCIFj. . . . , , 

La polymérisation du monomère se fait sous pression en presence de cataly¬ 
seurs, qui peut être le péroxyde de benzoyle. 

2CHC1F 2 -«~F 2 C = CF 2 + 2HC1. 


F F 
+ C-C + 

' F £ Tn 


Le PTFE est un polymère qui présente une cristallisation élevée (95 %) et un 
poids moléculaire élevé. 


Avantages : . 

— Son inertie chimique remarquable a permis d’obtenir une biotolerance 
excellente sous forme d’implants massifs mais extrêmement médiocre sous forme 

de fines particules. , 

— Les résistances mécaniques sont très moyennes du fait de la presence de 

porosités dans la masse du matériau. 

- Excellentes propriétés au frottement, du fait de la présence d’atomes de 
fluor en surface qui permet d’éviter l’adhérence des autres matériaux. 

Inconvénients s r 

- La résistance à l’usure est faible, compte tenu des porosités dont il est fait 

mention plus haut. 

- Taux de fluage élevé (fig. 1). 

Utilisation. - Le PTFE a été utilisé par Charnley en 1960 pour la réalisation 
de cotyles dans les prothèses totales de hanche, compte tenu de son excellent coef- 
ficient de frottement. Malheureusement les importantes réactions tissulaires aux 

déchets d’usure ont nécessité son abandon. 

Le PTFE est surtout utilisé dans le domaine cardio-vasculaire : cathéters, 

vaisseaux prothétiques... t r , 

Il est réapparu récemment dans le domaine de l’orthopedie sous forme de 

tresses pour la réalisation de ligaments prothétiques. 


Marques commerciales : 

- Téflon (Dupont de Nemours) 

— Hostaflon (Hoechst) 
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Fig. 1. — Fluage du PTFE. 


Les polyesters saturés . — Les polyesters saturés sont des polymères de 
condensation résultant de l’action de di-acides sur des di-alcools (glycols). Ils sont 
classés en insaturés et saturés suivant la présence ou l’absence de doubles liaisons. 

Dans le premier cas il est possible d’opérer des pontages avec d’autres pro¬ 
duits qui permettent d’obtenir un réseau tri-dimensionnel. Ceci donne au produit 
un caractère irréversible d’où son classement dans les thermo-durcissables. 

Dans le second cas l’absence de doubles liaisons conduit à des longues 
chaînes linéaires et les produits sont classés dans les thermo-plastiques. 

Les polyesters saturés sont essentiellement représentés par le polytéréphtalate 
d'éthylène (PETP) et par le polybutylène téréphtalate (PBTP). 

Nous n’étudierons ici que le polytéréphtalate d’éthylène (PETP) du fait de 
son intérêt en tant que biomatériau. 

Préparé par action de l’acide téréphtalique sur l’éthylène-glycol avec élimina¬ 
tion d’eau. 

O O 

H II 

T C - O - C - O - CH 2 - CH 2 - O + n 

Les propriétés physiques et mécaniques sont essentiellement fonction du 
degré de polymérisation et de l’orientation que subira le produit lors de sa mise en 
œuvre. 

Le PETP non étiré, partiellement cristallin est dur, avec une bonne résistance 
en traction, il possède une bonne stabilité dimensionnelle. Le PETP amorphe, 
présentera des caractéristiques mécaniques moindres. 

Avantages : 

— Bonne résistance aux agents chimiques. 

— Bonne biotolérance sous forme massive. 

— Bonnes caractéristiques mécaniques. 
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Inconvénients : 

Tenue en milieu humide insuffisante d’où chute des caractéristiques mécaniques. 

Utilisation. - Ce problème de reprise d’humidité a beaucoup limité ses appli¬ 
cations, en particulier dans le domaine médical, où nous le retrouvons cependant 
en : 

— cardio-vasculaire : vaisseaux prothétiques, 

— orthopédie : sous forme de fils tressés pour la réalisation de ligaments 
prothétiques mais dont le faible allongement élastique (1,25 %) semble un facteur 
très préoccupant pour la tenue de cette prothèse dans le temps. 

Marques commerciales : 

— Dacron (Dupont de Nemours) 

— Terylène (I.C.I.) 

— Rhodergon .(Rhône-Poulenc). 

Les polyoléfines. - On entend par cette appellation les polymères dérivés 
de la polymérisation de l’éthylène. 

Les polyoléfines les plus importantes sont : 

— le polyéthylène ■£ CH 2 -CH 2 > n issu de la polymérisation de l’éthylène 

ch 2 = ch 2 

— le polypropylène-^ CH 2 — CH -)- n 

CH 3 

issu de la polymérisation du propylène. 

Deux matériaux importants, en particulier pour le polyéthylène, dont les 
applications sont multiples en orthopédie. 

a) Le polyéthylène. - C’est un polymère linéaire quel que soit le procédé de 
fabrication. 

Deux procédés de fabrication conduisent à deux produits sensiblement diffé¬ 
rents (fig. 2). 

Procédé à haute pression fournissant le polyéthylène basse densité PEBD : 

— taux de cristallinité : 60 à 70 % 

— densité < 0,92 

Procédé à basse pression ou procédé Ziegler fournissant des polyéthylènes à 
haute densité. 

Ce procédé à basse pression ( ^ 50 bars) nécessite l’utilisation de catalyseurs. 


Densité 
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Fig. 2. - Polyéthylène: Augmentation de la densité en fonction du taux de cristallinité. 
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Le polyéthylène obtenu par ce dernier procédé présente des chaînes 
macromoléculaires linéaires plus facilement cristallisables d’où une densité plus 
élevée. C’est le polyéthylène haute densité PEHD dont la densité d > 0,958. 

Il est possible d’obtenir un polyéthylène encore plus dense, c’est le polyé¬ 
thylène UHMW (ultra high molecular weight). 

Le PEHD et le PE UHMW ont un module d’élasticité plus élevé que le PE 
basse densité. Ils sont donc moins souples et leur allongement à la rupture est plus 
faible. 

Il faut également signaler que les polyéthylènes présentent des propriétés 
mécaniques améliorées si les macromolécules ont été orientées dans le sens de 
l’effort. 

Avantages du PE UHMW : 

— grande inertie chimique 

— bonne biotolérance sous forme d’implants et sous forme de fines 
particules, 

— bonnes propriétés mécaniques (fig. 3), 

— bonne aptitude au frottement. 

Contrainte de traction 



Allongement 


Fig. 3. — Contrainte/allongement du polyéthylène. 


Inconvénients : 

— sensible à la fissuration sous contrainte, 

— résistance à l’usure faible, 

— dégradation par vieillissement. 


Utilisations.- Après les échecs du polytétrafluoroéthylène, du polyacétal, 
c’est le polyéthylène de haut poids moléculaire qui est aujourd’hui le polymère 
utilisé pour la fabrication de multiples composants de frottement dans les pro¬ 
thèses de hanche, genou, coude... 
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Le polyéthylène a fait l’objet de nombreuses recherches pour améliorer ses 
caractéristiques. On notera le polyéthylène avec incorporation de fibres de 
carbone qui améliorent sa résistance au fluage ; le polyéthylène réticulé par 
rayonnements ionisants avec greffage de polytétrafluoroéthylène qui devrait 
améliorer résistance à l’usure et au fluage. 

Marques commerciales : 

— Hostalen (Hoechst) 

— RCH 1 000 (Ruhr Chemie). 



Fig. 5. — Usure macroscopique d'un cotyle en polyéthylène. 8 ans p. 0. — Tête fémorale 0 22,2. 
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b) Le polypropylène CH 2 — CH 

CH 3 

C’est également un polymère linéaire, qui est préparé suivant le procédé 
Ziegler, comme le PEHD. 

Le polypropylène possède une cristallinité de 60 à 10%. 

Avantages : 

— bonne inertie chimique, 

— biotolérance moins bonne que le PE UHMW, 

— excellentes résistances mécaniques. 

Inconvénients :mise en forme plus difficile que le PE. 

Utilisations. - Le polypropylène est actuellement utilisé en orthopédie comme 
ligament prothétique sous forme de tresses réalisées à partir de fils. Mais son 
allongement élastique très faible, de l’ordre de 1,5 % risque d’amener des ruptures 
ou des descellements de l’implant. 

Marques commerciales : 

— Hostalen PP (Hoechst) 

— Napryl (Rhône-Poulenc). 



Fig. 6. — Polypropylène sous forme de 
tresses pour applications ligamen¬ 
taires. 


* 

* * 

La famille des polymères dans le domaine de l’orthopédie est essentiellement 
représentée par le polyéthylène de haut poids moléculaire pour les composants de 
frottement des prothèses de hanche et de genou ; et à un degré moindre par le 
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polytéréphtalate d’éthylène, le polypropylène et le tétrafluoroéthylène qui font 
l’objet d’expérimentations pour la mise au point de ligaments prothétiques. 

Cette dernière application, compte tenu de l’allongement élastique très faible 
de ces matériaux nous paraît devoir se limiter à des renforcements de plasties 
ligamentaires et non à des prothèses à visée définitive, pour lesquelles aucun 
polymère ne semble pouvoir répondre aux cahiers des charges. 

En conclusion il reste encore pour l’avenir à apporter des réponses aux 
questions suivantes : le polyéthylène peut-il être amélioré sur des points essentiels 
usure, fluage, dégradation dans le temps, mauvaise répartition des contraintes à 
l’interface ciment-prothèse... ? 

Si les développements actuels : ajouts de fibres de carbone, réticulation et 
greffage de polytétrafluoréthylène semblent intéressants, peut-on les estimer 
suffisants ? 

La chimie des polymères nous réservera-t-elle la surprise d’un nouveau 
matériau plus performant ou bien ceux-ci sont-ils appelés à disparaître, remplacés 
par les « composites céramisés » ?. 
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LES COLLES BIOLOGIQUES 

G. Cotte* 


L’usage des colles biologiques en Chirurgie est basé sur des constatations 
banales : il est plus rapide de coller que de coudre ou clouer, on contrôle bien un 
saignement avec un matériau amorphe obturateur. Les premiers essais ont mis en 
œuvre les cyanoacrylates ; neurotoxiques, ils exigent une zone d’application 
sèche ; l’encollage est rigide et provoque une forte réaction inflammatoire. On 
emploie maintenant des produits biologiques coagulables par la Thrombine, 
dérivés sanguins = la colle de fibrine. 

Composée essentiellement de fibrinogène humain et de thrombine calcique, 
elle reproduit la dernière phase de la coagulation et aboutit à la formation d’un 
caillot de fibrine renforcé à durée de vie prolongée. 

Utilisée couramment chez l’homme depuis 10 ans, elle trouve en chirurgie 
orthopédique et traumatologique de nombreuses indications. 

I. - PRINCIPE ET MODE D'ACTION 

Schéma de la coagulation 

La colle de fibrine comporte deux composants, le fibrinogène et la thrombine 
calcique. Après mélange, la thrombine transforme le fibrinogène en fibrine 
monomère soluble. Le facteur XIII, activé par la thrombine, transforme à son tour 
la fibrine monomère en fibrine polymère insoluble. Celle-ci, sous l’action de la 
fibronectine et du facteur XIII, se lie au collagène des tissus environnants ; elle 
exerce une forte adhésion du fait de la concentration élevée des différents compo¬ 
sants. 

La concentration de la thrombine utilisée conditionne la rapidité de la réac¬ 
tion : de quelques secondes avec la thrombine 500 UI à 2 à 3 minutes avec la 
thrombine 4 UI. 

Dernière étape de la coagulation, la fibrino-formation constitue également la 
première partie de la cicatrisation et l’on peut reconnaître à ces colles de fibrine 
trois qualités essentielles : adhésion, hémostase, cicatrisation. 


* Professeur à l’Université d’Aix-Marseille II, Directeur du Centre de Transfusion Sanguine de 
Marseille, 149 boulevard Baille, F 13005 Marseille. 
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Thrombine 


Facteur XIII (FSF ) 


(Ca + + ) 


▼ 

XIII a 


Fibrinogène-► Fibrir ?e 

^ instable 


(Ca + +) 


Fibrine 

stabilisée 


Entièrement biologique, le caillot de fibrine est résorbé en totalité au cours du 
processus de cicatrisation. 

La résistance interne du caillot de fibrine à la traction est de l’ordre de 
1 200 g/cm 2 , le pouvoir d’adhésion aux tissus est de 200 g/cm 2 . 


En pratique. — Les procédés d’extraction à partir du plasma concentrent 
simultanément le fibrinogène (base de la colle), la fibronectine (qui améliore la 
« tenue » et joue le rôle de plastifiant) et, malheureusement, le plasminogène fibri¬ 
nolytique. Celui-ci devra être neutralisé, pour que le collage tienne, par l’apro- 
tinine, inhibiteur naturel de la fibrinolyse, qui retarde en outre la dégradation du 
caillot pendant 10 à 15 jours. 


II. - LES PRODUITS DISPONIBLES 

Le plus souvent, 4 flacons : 

a) Fibrinogène + Fibronectine 4- Facteur XIII (+ Plasminogène). — D’origine 
humaine, lyophilisé. C’est le flacon de colle = son volume référencie la présenta¬ 
tion. L’activité XIII est mesurée en U.I. Le flacon renferme de 50 à 100 mg de 
fibrinogène par ml et de 5 à 10 mg de fibronectine. 

b) Aprotinine. — Bovine, lyophilisée, rediluée, sert de diluant à A. Protecteur 
du caillot par inhibition de la plasmine et de la kallicréine. Activité mesurée en 
Unité d’inactivation de la Kallidinogenase, renferme de 2 000 à 4 000 UIK par 
ml. 

c) Thrombine. - Bovine, lyophilisée, remise en solution par CaC12. Agent 
coagulant. 500 UI par ml. 

d) Chlorure de calcium. — 40 m Mol/litre. 


III. - MODE D'EMPLOI 

Livré avec 2 seringues solidarisables sur un ajutage unique en Y (fig. 1). On 
additionne les flacons A et B, C et D. Les solutions sont aspirées en volume égal 
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Thrombine 
redissoute 
par CaCI 2 


Fig. 1. 


de AB et de CD, à 37°C. Le volume final disponible est 2 fois celui du flacon A de 
référence. 

Les flacons lyophilisés se conservent 1 an à 4°C ± 2°C. Après mise en 
solution, la conservation est de 4 h. 

Selon les indications, on peut appliquer de différentes manières les deux com¬ 
posants : 

— en goutte à goutte , simultanément à l’aide d’une double seringue, ou 
séparément, chaque composant étant appliqué sur l’une des surfaces à coller, 

— en pulvérisation , à partir de la double-seringue ou par l’intermédiaire d’un 
cathéter spécial permettant la pulvérisation à distance ou par voie endoscopique, 

— en mélange , avec de la poudre d’os ou des biomatériaux. 


IV. - RÉSULTATS, INDICATIONS 


Le 3 e jour après l’application de la colle, le tissu fibreux cicatriciel prend le 
relais. Dans le cas d’une intervention vasculaire, la paroi est entièrement réparée 
en 2 semaines. 

L’éventuel risque de transmission d’une maladie virale par la fibrine d’origine 
humaine est écarté du fait d’une rigoureuse sélection des donneurs et d’un 
traitement spécial par la chaleur permettant d’inactiver les virus. 

Comparé au caillot sanguin, le caillot de fibrine est peu sensible à l’infection 
puisque différentes études ont montré que la prolifération des bactéries était 
10 fois plus faible dans la colle de fibrine [2]. 

Enfin, en milieu septique ou de manière préventive, la colle de fibrine peut 
être mélangée à des antibiotiques (à raison de 2 volumes de fibrinogène pour 
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1 volume d’antibiotiques en solution). Dans ce cas, 85 % de l’antibiotique est 
relargué en 72 heures. Il est utile alors d’employer une thrombine hautement 
concentrée à 500 UI pour ne pas modifier les qualités du caillot. 

Plastique : Greffes cutanées, collage de lambeaux, lifting, blépharoplastie... 

Neurochirurgie, stomatologie, ORL : Sutures de dure-mère, hémostases diverses 
(p. ex. sinus veineux), plaies tympaniques... 

Chirurgies cardio-vasculaire et abdominale : Étanchéité des sutures, anévrysmes, 
déchirures (foie, rate, rein), biopsies, anastomoses... 

Chirurgie osseuse, microchirurgie : 

Greffes osseuses. — Employée dans le site de greffe, la colle de fibrine favo¬ 
rise la revascularisation des greffons, en fixant les fragments dans la position 
choisie, en prévenant la formation d’hématome par l’hémostase qu’elle assure, en 
stimulant la croissance des néo-vaisseaux par une activation de la croissance 
fibroblastique et de l’attachement cellulaire [3]. 

A propos de 172 allogreffes et xénogreffes chez l’homme, Bosch [1] a cons¬ 
taté une nette amélioration de ses résultats. Il a mis en valeur la facilité de 
l’emploi de cette technique associée à un gain de temps non négligeable tant pour 
les ostéites chroniques que pour la stabilisation en traumatologie des petits 
fragments osseux non vissables. 

Ici, les fragments osseux sont trempés dans la solution de fibrinogène 
mélangée à des antibiotiques puis, une fois en place, ils sont recouverts d’un peu 
de thrombine. 

Greffes cartilagineuses. — La colle de fibrine permet selon Gaudernak [4] une 
bonne stabilité des fragments réimplantés, évitant parfois le recours à l’ostéo¬ 
synthèse. De même l’ostéochondrite disséquante constitue une indication intéres¬ 
sante. Radiologiquement, la consolidation semble plus précoce. 

Réparations tendineuses. — L’expérimentation animale chez le lapin a montré 
que la réparation tendineuse par collage procurait une cicatrisation plus rapide et 
plus résistante [5]. Le collage paraît indiqué surtout lorsque le tendon est 
déchiqueté. Rupp [8] a ainsi réparé 96 tendons d’Achille par collage seul sur le 
tendon avec suture de la région péri-tendineuse. Technique simple et rapide, le 
collage réduit selon l’auteur la durée de l’immobilisation plâtrée. 

Chirurgie prothétique. — Lors de l’implantation de la prothèse dans le fût 
diaphysaire, le saignement peut être réduit par la pulvérisation de colle de fibrine à 
ce niveau, seule ou en association avec de l’os spongieux. Dans ce cas, Rupp 19] a 
constaté à propos de 350 prothèses de hanche sans ciment un meilleur ancrage de 
la prothèse et une réduction du délai de mise en charge. 

Chirurgie orthopédique chez Vhémophile. — Dans tous les cas où la coagula¬ 
tion est perturbée, la colle de fibrine procure une hémostase de qualité, indépen¬ 
dante de la coagulation du patient. Puhl [6] a défini 3 indications types dans cette 
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chirurgie : l’arthrodèse dans le cas de la maladie de Verlof en comblant la cavité 
avec de la colle de fibrine, les ostéotomies de repositionnement chez l’hémophile, 
enfin les fractures comminutives. 


Fabricants : 

— Immuno Tissucol Flacons A de 0,5 ml, 1 ml, 2 ml, 5 ml. 

— Behring Beriplast 0,5 ml, 1 ml, 3 ml. 

— Transfusion Strasbourg Transglutine 1 ml. 

— Transfusion Lille Colle biologique 0,5 ml, 1 ml, 2 ml. 


EN CONCLUSION 

La colle de fibrine constitue pour l’orthopédiste un moyen d’hémostase tissu¬ 
laire et d’adhésion souvent complémentaire des techniques existantes. Dans ce 
domaine, le champ des applications reste encore à explorer. 
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De nombreux auteurs à la suite de Mac Even en 1879 et Barth en 1983 ont 
utilisé des greffons osseux frais ou conservés afin de remplacer une partie du 
squelette qui avait été détruite par un traumatisme où était le siège d’une tumeur. 

Les travaux expérimentaux d’Henry Judet en 1905 et de Carrel en 1912, sont 
encore tout à fait d’actualité et la première banque d’os créée à l’hôpital Beaujon 
de Paris en 1951 a permis à Sicard de pratiquer plus d’un millier d’allogreffes. 

Depuis de nombreux autres auteurs comme Merle d’Aubigné, Duparc, 
Méhari, Tomine, Bassett, Danis et bien d’autres réalisèrent de telles greffes avec 
des résultats qui étaient satisfaisants et stables dans le temps. 

Les équipes Nord-Américaines (Mankin, Tomford et Gross) ont une expé¬ 
rience importante des allogreffes massives ostéo-cartilagineuses dont ils ont réalisé 
plusieurs centaines de cas. 

Ce sont les seules greffes dont nous étudierons le comportement puisque si 
les autogreffes utilisées depuis très longtemps ont fait la preuve de leur efficacité, 
elles ne peuvent pas remplacer des fragments osseux volumineux épiphysaires ou 
diaphysaires et les hétérogreffes si elles sont plus faciles à prélever, entraînent 
fréquemment des phénomènes de rejet qui grèvent les résultats cliniques [17]. 
escomptés. 

La création d’une banque d’os autorise la conservation d’allogreffes dont la 
taille et la qualité permettent de réaliser des opérations qui ne pourraient pas être 
réalisées sans elles. 


I. - ÉVOLUTION DES GREFFES IN SITU 

Immunogénéité. — Les cellules constituant la moelle osseuse (cellules 
ostéoïdes, sanguines, nerveuses, et graisseuses), sont très immunologiquement 
compétentes, puisqu’elles portent les antigènes spécifiques de chaque individu, 
(appelés antigènes d’histocompatibilité — H.L.A.) [6, 11, 15]. En revanche les 
minéraux contenus dans l’os ainsi que la matrice et la substance fondamentale 
sont très peu ou pas du tout antigéniques. 

Les réactions dites de « rejet » sont en définitive seulement localisées aux 
cellules médullaires greffées. Mais comme celles-ci sont toujours détruites par 
nécrose avasculaire ; les greffes [4, 10, 24], qu’elles soient autologues ou homo¬ 
logues, n’entraînent pas de réactions cliniquement décelables. 


* Professeur à l’Université d’Aix-Marseille II - Chef du Service de chirurgie orthopédique et 
traumatologique, CHU Nord, Chemin des Bourrely, 13015 Marseille. 
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Fig. 2. — Allogreffe corticale diaphysaire fémorale. 


Intégration des autogreffes et des allogreffes osseuses [1, 21, 24] 

a) Lorsque l’on place une autogreffe spongieuse au sein d’un tissu bien vascula¬ 
risé, les cellules superficielles continuent à survivre dans une épaisseur d’environ 
0, 3 mm et gardent leur activité ostéo-formatrice pendant environ 3 à 4 semaines. 
Elles sont ensuite remplacées par les cellules du receveur, qui proviennent d’un 


Fig. 3. — Allogreffe fémorale massive avec remplace¬ 
ment des articulations supérieures et inférieures par 
des prothèses totales. 
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pool de cellules indifférenciées qui se spécialisent par la suite, sous l’influence de 
l’environnement. 

Dans ces autogreffes spongieuses, la revascularisation du tissu débute dès la 
48 e heure après la greffe, comme s’il existait des anastomoses à plein canal, entre 
celles-ci et le tissu adjacent. 

Les cellules situées en profondeur dans le greffon sont détruites par absence 
de vascularisation prolongée [ 12]. 

b) L’évolution des allogreffes spongieuses est comparable à celle des autogreffes, 
mais plus lente. Après une phase initiale d’ostéogenèse induite par les cellules 
greffées, il existe un arrêt de trois à six mois de l’ostéogenèse, puis une reprise de 
celle-ci sous la dépendance des cellules du receveur. 

c) Les allogreffes comme les autogreffes corticales n’ayant aucune tendance 
ostéogénique propre, il est nécessaire d’attendre 3 ou 4 semaines pour que leur 
revascularisation commence à se manifester, à condition toutefois que cette greffe 
soit placée dans un environnement musculaire adéquat (fig. 2 et 3) [2, 10]. 

d) Les études de Schachar et Mankin chez le chat montrèrent que les auto et 
allogreffes massives, évoluent de façon tout à fait comparable si ce n’est un retard 
de 3 à 6 mois pour ce qui concerne les allogreffes. Les deux types de greffes sont 
revascularisés et l’os mort remplacé par de l’os nouveau par « creeping apposi¬ 
tion », tant au niveau des surfaces périostées, que des surfaces endostées du 
greffon (fig. 4 et 5) [18]. 

Les greffes cartilagineuses . — Les cellules cartilagineuses doivent être 
préservées grâce à un cryoprotecteur (de type DMSO) pour rester vivantes après 
décongélation (fig. 6). 

Leur nutrition est le fait non seulement du liquide synovial mais également de 
la microcirculation épiphysaire. C’est pourquoi lorsque l’on envisage de pratiquer 
une greffe cartilagineuse, il peut paraître préférable de n’utiliser que de petits 
fragments cartilagineux surmontés de tissu sous-chondral et d’une faible épaisseur 
de tissu spongieux. Lorsque l’on est obligé de pratiquer des greffes ostéo-cartila- 
gineuses massives avec exérèse ligamento-capsulaire large comme le nécessite la 
chirurgie carcinologique par exemple, il semble être préférable de remplacer les 
surfaces articulaires par des prothèses métalliques. Le greffon osseux manchon- 
nant l’âme métallique de la prothèse [7, 8, 25]. 

Les différentes études anatomopathologiques, ont montré que le cartilage 
avait un aspect macroscopique à peu près normal, bien que l’examen histologique 
confirme l’existence de lésions dans plus de 80% des cas (fig. 7) [7, 9, 21]. 

L’épaisseur du cartilage n’est cependant pratiquement pas diminué 8 à 10 ans 
après la greffe (Gross) et on retrouve dans le cartilage des chondrocytes vivants 
(en moins grande quantité que dans un cartilage normal). 

Les moyens de coaptation articulaire . — L’étude de la résistance mécanique 
des ligaments et de la capsule après décongélation montre que leur tenue méca¬ 
nique est diminuée. Ils ne peuvent donc pas être comparés à un ligament vascula¬ 
risé normal [4, 5]. 

Cependant des études expérimentales sont actuellement en cours pour asso¬ 
cier des ligaments artificiels à ces allogreffes ligamentaires congelées. Ceux-ci 
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Fig. 4. 

a, b) Greffe massive du cadre obturateur et de la moitié du cotyle chez un jeune homme pré¬ 
sentant un chondrosarcome. 

c, d) Greffe de la totalité d’un os iliaque chez une femme porteuse d’un chondrosarcome etendu. 

ayant comme rôle la protection de l’allogreffe pendant la période de revasculari- 
sation et de réhabitation. 

Quand on envisage de réaliser une allogreffe ostéo-cartilagineuse massive 
(extrémité supérieure de l’humérus ou du tibia, extrémité inférieure du fémur) il est 
nécessaire de conserver sur le greffon (humérus) ou sur le segment articulaire 
restant (fémur-tibia) des ligaments qui serviront à la refixation du greffon par des 
points trans-osseux. L’expérience clinique montre que la stabilité articulaire est 
tout à fait satisfaisante à long terme. 
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Fig. 5. — Greffe massive d'une 
diaphy se fémorale fixée par un clou 
centro-médullaire et deux plaques. 










MATÉRIAU OSSEUX ET BANQUE DE TISSU 


143 



Fig. 7. 

a) Greffe du condyle externe du genou à la suite d’un traumatisme. 

b) Greffon 1 an plus tard. Noter l’intégration de celui-ci et sa bonne trophicité. 


II. - RÉACTIONS DE L'OS GREFFÉ VIS-A-VIS DES CONTRAINTES 
APPLIQUÉES SUR LUI 

Revascularisation des greffons. - L’intégration du greffon passe par sa revas¬ 
cularisation, ce qui entraîne pendant une période allant du 8 e au 18 e mois, une 
diminution importante de la résistance mécanique de celui-ci [1, 2, 13]. 

La greffe ne possède plus pendant cette période que 50 à 60 % de la 
résistance d’un os normal, avec un maximum de fragilité vers le 12 e mois. 

Ce n’est que vers la 3 e année après l’opération que l’on peut espérer voir l’os 
greffé retrouver une densité et une résistance mécanique normale. 

Incidences des procédés de conservation. — Les propriétés biomécaniques des 
allogreffes peuvent être altérées par les procédés de conservation et de stockage. 
En effet, si ceux-ci sont minimaux, lorsque l’on utilise une irradiation de faible 
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Fig. 8. 

a) Sarcose ostéogénique intra-osseux. 

b) Réfection ligamentaire. 

c) Reconstruction. 
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importance inférieure à 1,5 mégarad, lorsque celle-ci dépasse 2,5 à 3 mégarads, 
on note une nette diminution de la tenue mécanique d’un os conservé par rapport 
à la résistance mécanique moyenne d’un os frais. Celle-ci se situe autour de 60 % 
en cas d’irradiation massive [11, 14, 15, 16, 20]. 

De même les procédés de lyophilisation qui vont détruire l’architecte de l’os 
vont diminuer de plus de la moitié sa résistance mécanique comparée à celle d’un 
os frais [23]. 

Les procédés de cryopréservation au contraire, semblent améliorer les pro¬ 
priétés mécaniques des allogreffes dont la résistance passe à 110 ou 120% de 
celle d’un os frais. 

Il est à souligner également le fait que tous les procédés qui entraînent la 
destruction des cellules cartilagineuses (en particulier l’irradiation, la lyophili¬ 
sation, l’ébullition, etc...) ne permettent pas d’utiliser des greffons pour des rempla¬ 
cements articulaires. 


III. - CONSÉQUENCES PRATIQUES 


L'intégration des greffons doit donc être appréciée à deux niveaux : 

— d’une part au niveau de la jonction entre la greffe et l’os receveur, 

— d’autre part au niveau de la greffe elle-même. 

Autour des extrémités de cette greffe, il se forme un manchon d’os néoformé, 
qui ressemble à un cal fracturaire. Celui-ci provient de la couche profonde du 
périoste de l’hôte, et adhère intimement à l’os greffé. 

Ce manchon apparaît vers le 8 e mois après la mise en place d’une greffe, et si 
tel n’était pas le cas, l’apport de tissu autologue spongieux devrait être envisagé 
afin de favoriser sa fusion avec l’os du receveur [15, 19, 22]. 

La revascularisation du segment moyen cortical de la greffe est certes 
bénéfique pour son intégration mais elle va fragiliser de façon très importante cet 
os, qui risque donc de se casser autour de la première année qui suit la greffe. 

Il est donc justifié de fixer de façon étroite les fragments osseux et d’immobi¬ 
liser strictement le greffon par l’intermédiaire d’un matériel si possible endocavi- 
taire afin d’éviter les espaces de décollement qui pourraient exister entre le tissu 
musculaire et le greffon, ce qui retarderait d’autant la pénétration vasculaire, ainsi 
que la régénération cellulaire. 

La fixation du greffon par un clou centro-médullaire, va lui donner une 
rigidité suffisante permettant la reprise rapide de l’appui et ne diminuant pas les 
zones de contact musculaire. Le verrouillage du clou peut être envisagé afin d’évi¬ 
ter les phénomènes de rotation qui seraient susceptibles de se produire. 

Les ostéonécroses aseptiques représentent le risque majeur des greffes 
massives ostéocartilagineuses du fait de la mauvaise vascularisation du cartilage 
articulaire [7, 11, 15]. 

Mais elles apparaissent exceptionnellement dans les séries cliniques impor¬ 
tantes, sont indolores et ne limitent pas la mobilité articulaire. Et si un resur¬ 
façage par prothèse unicompartimentale de faible volume était nécessaire au bout 
de quelques années, cela aura permis au patient d’éviter la mise en place d’une 
prothèse massive. 
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Les instabilités articulaires sont peu fréquentes (5 %) mais peuvent nécessiter 
si elles sont fonctionnellement invalidantes la mise en place d’un ligament artificiel 
quelques années après la greffe [5, 7, 8, 9]. 

Si l’on a dû procéder à une résection articulaire large, une prothèse de 
reconstruction manchonnée par de l’os de banque semble être maintenant la 
solution la plus adaptée [15]. 

Les fractures . — L’utilisation d’un matériel inadapté ou malpositionné, peut 
expliquer certaines fractures qui siègent toujours dans une zone non protégée par 
le matériel d’ostéosynthèse ou au niveau d’une surface articulaire. 

Pour éviter la survenue de telles complications il est important de réaliser une 
ostéosynthèse solide. Quand ces fractures siègent au niveau des surfaces articulai¬ 
res, il est nécessaire de mettre en place une prothèse, voire de pratiquer une 
nouvelle greffe. Si en revanche, elle siège au niveau de la partie moyenne de la 
greffe, il faut la traiter comme une fracture habituelle, c’est-à-dire l’ostéosynthéser 
et l’entourer d’autogreffes fraîches. Ces fractures consolident d’ailleurs habituelle¬ 
ment de façon tout à fait satisfaisante [13]. 

IV. - CONCLUSION 


Les travaux actuels ont permis d’aborder le problème des greffes osseuses 
sous un jour nouveau. Les progrès réalisés dans le domaine de l’immunologie et 
surtout de la conservation des tissus, ont complètement transformés les conditions 
de réalisation d’une banque d’os [20]. 

Ces banques de tissu permettent de remplacer des fragments osseux et 
cartilagineux de plus en plus volumineux dans des conditions techniques 
excellentes [15]. 

Les pourcentages globaux de succès sont actuellement de l’ordre de 80 % à 
10 ans. 
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LES CIMENTS 

D. Merckx* 

INTRODUCTION 


Trente cinq ans après la première utilisation d’un ciment acrylique dans une 
arthroplastie de hanche par John Charnley le même ciment, du polyméthylmétha- 
crylate (ou PMMA), est utilisé quotidiennement ou presque par chaque équipe 


* Service de chirurgie orthopédique et traumatologique, CH François Quesnay, 78201 Mantes-la- 
Jolie. 
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orthopédique. Accusé de bien des maux tels que collapsus, infection, descel¬ 
lement... il garde malgré tout sa place dans les congrès d’orthopédie, et dans les 
salles d’opération. Lequel d’entre nous face à des difficultés pour fixer tel ou tel 
implant n’a eu recours finalement à une prothèse cimentée ? Certains même conti¬ 
nuent de penser au rôle d’amortisseur du ciment dans le couple os-implant. 

Sans entrer dans le débat des prothèses cimentées et des non-cimentées, il 
semble utile de faire le point sur les conditions optimales d’utilisation du PMMA, 
à la lumière des travaux les plus récents. En effet, 10 à 20 % des prothèses totales 
de hanche sont, en partie ou en totalité, descellées avant la dixième année. Le 
ciment n’est certes pas seul en cause dans le déscellement, mais sa responsabilité 
est importante, ou tout au moins, la façon dont on l’utilise. La connaissance de ses 
propriétés physico-chimiques et mécaniques peut certainement améliorer son utili¬ 
sation pour aboutir à un rendement maximum, c’est-à-dire à un faible taux de 
déscellement. 


I. - PROPRIÉTÉS CHIMIQUES 


Le produit de base est l’ester de métacrylate (MMA) qui, sous certaines 
conditions, peut se polymériser en polyméthylmétacrylate (PMMA). 

La composition générale est la suivante : 


a) Le liquide: 

— Méthylmétacrylate MMA (monomère) 85 pour cent 

— Co-monomère : buthylmétacrylate (agent de liaison) 15 pour cent 

— Diméthyl paratoluidine (activateur) 2-3 pour cent 

— Hydroquinone (stabilisant ou inhibiteur) 50-100 ppm 


b) La poudre : 

— Polyméthylmétacrylate PMMA 90 pour cent 

— Benzoyl peroxyde (initiateur) 2-3 pour cent 

— Ba S0 4 ou Zr 0 2 (produit de contraste) 4-8 pour cent 

mais cette composition type peut varier suivant les produits commercialisés. 

Le phénomène qui aboutit à la polymérisation du ciment est donc représenté par 
le schéma suivant : 


LIQUIDE 

Monomère 
+ stabilisant 
+ activateur 


POUDRE 

Prépolymère 
+ contraste 
+ initiateur 


> POLYMÉRISATIONS 


ch 3 

1 3 

ch 3 

ch 3 

\ 

ch 3 

1 

\ 

c 

1 

- ch 2 -c 

- ch 2 -c-ch 2 

- c - 

1 

c = o 

1 

c = o 

-o- 

II 

O 

O 

II 

-u- 

och 3 

1 

och 3 

och 3 

och 3 










CIMENTS 


149 


L \addition du monomère au prépolymère en présence d’un initiateur (le pero¬ 
xyde) et d’un activateur (la paratoluidine) provoque la réaction de polymérisation. 

L’hydroquinone agit comme stabilisant du monomère qui, en son absence, 
polymériserait à la lumière ou à la chaleur. 


II. - PROPRIÉTÉS PHYSIQUES 

Le temps de prise . — Le temps de prise représente l’intervalle compris entre le 
début du mélange des deux composants et le moment où le ciment est dur. Celui-ci 
passe en effet d’un stade liquide à un stade solide, par l’intermédiaire d’une phase 
de gel pendant lequel on peut le manipuler. La mesure de la température dégagée 
par la polymérisation permet de suivre ces différentes étapes. Pour une tempéra¬ 
ture ambiante donnée, on obtient une courbe dont l’allure générale est la suivante 
(fig. 0 : 



Mélange Ne colle plus 

au doigt 

Fig. 1. — Courbe de température dégagée par la polymérisation 
du ciment pour une température ambiante donnée . 

— La phase de gel est comprise entre le début du mélange et le moment où le 
ciment ne colle plus au doigt ganté du chirurgien (G du schéma). 

— Le temps de travail s’écoule jusqu’au début de la « prise » du ciment, il est 
également appelé durée de mise en œuvre (W du schéma). 

— Le temps de prise est la somme de ces deux intervalles. 

Ces étapes successives sont variables d’un ciment à l’autre en raison de la 
proportion de certains composants, mais également, parce que la polymérisation 
du ciment est particulièrement sensible à la température ambiante pendant le 
mélange. 

Une température ambiante basse accroît la phase de gel, une température 
élevée la diminue. 
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min 



A titre d’exemple, sur un même ciment, une différence de 6° de température 
de la salle d’opération modifie la durée d’utilisation du ciment de 3 minutes. 

Le rôle de la température de la salle d’opération est clairement mis en évi¬ 
dence par les tests in vitro effectués par les fabricants (fig. 2). 

Chaleur dégagée. — La réaction de polymérisation est fortement exo¬ 
thermique. S’il n’y avait pas de dissipation de chaleur à l’extérieur, la masse de 
ciment pourrait, en polymérisant, atteindre 300°. Mais une fine couche de ciment, 
un bon contact avec un bon conducteur, en l’occurrence la prothèse, permettent à 
la chaleur de se dissiper. De plus, pour un ciment déterminé, l’exo-thermicité 

dépend du rapport 

Autrement dit, l’effet de la chaleur dégagée est moindre si un meme volume 
de ciment est « étalé ». 

Ainsi mesure-t-on à l’interface os-ciment, un vitro des températures maxi¬ 
mum de 40 à 50° environ. Bien qu’elles n’atteignent pas habituellement le point de 
coagulation des protéines (56°) ni celui du collagène de l’os (70°) il est incontes¬ 
table qu’une fausse manœuvre peut entraîner une nécrose thermique partielle de la 
surface osseuse. 

De nombreuses mesures ont été proposées pour diminuer 1 importance de ces 
températures : réfrigération de l’implant, mise en place du ciment à la toute 
dernière minute dans le fût fémoral... 

Les plus efficaces, en attendant de nouveaux ciments à réaction faiblement 
exothermique sont : 

— épaisseur minimum de la couche de ciment, 2 à 3 mm 

— température ambiante de la salle d’opération inférieure à 20^. 
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Viscosité. — Un ciment pénètre d’autant mieux les interstices osseux et y 
provoque un « accrochage » d’autant plus efficace, qu’il est plus fluide, ou moins 
visqueux. Il suffit pour s’en convaincre de comparer après mise en place d’une 
prothèse au laboratoire et dissolution de l’os à l’acide nitrique, la surface plane et 
inhomogène du moule d’un ciment lorsqu’il a été introduit à l’état pâteux avec la 
surface hérissée du moule du même ciment introduite à l’état pratiquement liquide. 

La fluidité du ciment est donc un élément très important pour résoudre le 
problème de l’inter-face os-ciment et réduire les risques de déscellement. 

J. Miller préconise l’utilisation d’un ciment de viscosité inférieure à 
100 N/s/m 2 entre la 3 e et la 5 e minute après le début du mélange (fig. 3). 


Viscosité ( Poises ) 



Fig. 3. — Viscosité relative des ciments chirurgicaux 

en fonction du temps de prise. 


Porosité . — Lorsqu’on réalise une éprouvette de ciment, et qu’on en examine 
la radiographie, on est frappé par l’existence au sein de la masse de ciment, de 
bulles. 

La même observation peut être faite si on mélange peu les deux composants 
du ciment et qu’on laisse polymériser le produit. Le ciment est en effet un produit 
poreux où l’on remarque de nombreuses bulles. L’origine de ces bulles est de deux 
ordres : 

— tout d’abord des inclusions d’air emprisonnées dans la masse du ciment 
pendant l’agitation du mélange, 

— d’autres bulles formées par évaporation progressive du monomère. 

La taille de ces pores ne dépend pas, pour un même ciment, de la température 
maximale, mais des conditions de mélange et d’utilisation. En revanche, le nombre 
de bulles par unité de volume, pour un même ciment, dépend de la température 
maximale de polymérisation. Or la multiplication de ces pores affecte de façon 
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notable les propriétés mécaniques du ciment : celui-ci résistera moins bien notam¬ 
ment à l’initiation ou à la propagation de fractures, comme celles qu’entraînerait 
par exemple une prothèse aux angles aigus insuffisamment encastrée. Récemment 
W.H. Harris a préconisé une centrifugation du ciment immédiatement après 
mélange des deux composants, ce qui diminuerait la porosité et augmenterait ainsi 
la résistance à la traction et à la fatigue. Dans une étude récente sur ciments 
centrifugés Rimnac, Wright et Mac Gill ont montré une bonne résistance à la 
fracture du Palacos comparé au Simplex ou au Zimmer, en raison de son poids 
moléculaire plus élevé. En revanche, pour ces auteurs la centrifugation des 
ciments n’augmente pas la résistance à la fracture d’un même ciment lorsqu’il 
existe des défauts de surface. 

Variation de volume. - Tous les ciments acryliques manifestent des chan¬ 
gements de volume entre le début de mélange et la fin du durcissement. Ceci est 
caractéristique des polymères et peut varier suivant leur composition. En effet, 
Charnley signalait une expansion du ciment de 5% environ. Selon les travaux 
récents il semble que le ciment commence par manifester un retrait, puis une 
expansion pour arriver globalement à un retrait, c’est-à-dire à une diminution de 
volume. Mais ce retrait doit être apprécié à sa juste valeur clinique : il serait 
compris entre 2,5 et 6,5 microns pour une épaisseur de ciment de 2 mm. 


III. - PROPRIÉTÉS MÉCANIQUES 


a) Les performances mécaniques des ciments sont variables suivant la prove¬ 
nance des valeurs publiées. Sans parler du manque d’impartialité de telle ou telle 
source, les variations dans les conditions de mesure sont importantes et influen¬ 
cent les résultats. Les normes concernant ces produits sont encore récentes et 
parfois adaptées à telle ou telle expérience : ceci ne retire rien à la valeur de 
l’expérience, mais rend délicate toute comparaison entre les différents produits 
commercialisés. 


b) On peut donc dire sans beaucoup de risques d’erreur que la plupart des 
ciments « se valent », sur le strict plan de leurs propriétés mécaniques. 

Les valeurs moyennes sont : 


— Module d’Young- 

— Résistance à la rupture 

en traction- 

en compression- 

— Élongation à la rupture- 

— Résistance à la fatigue à 10 8 cycles 


2 000 MPa 

_25 MPa 

_ 80 MPa 

_5 % 

_ 14 MPa 


Mais le ciment ne nous intéresse pas en tant que matériau isolé, il est un 
maillon de la chaîne os-ciment-prothèse qui constitue l’arthroplastie. 

Si l’on compare les performances du ciment à celles de l’os cortical ou des 
alliages utilisés pour les prothèses, il est clair que l’on doit éliminer tous les fac¬ 
teurs qui risquent d’abaisser ses propriétés mécaniques et donc de diminuer son 
rôle d’amortisseur des contraintes. 
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c) En effet de nombreux facteurs sont susceptibles de modifier les proprié¬ 
tés mécaniques du ciment 

— La préparation du ciment , notamment pour ce qui concerne la tempéra¬ 
ture ambiante, nous l’avons vu, affecte la rapidité de la prise. 



Module 

d'Young 

Résistance 
à la traction 

Résistance à 
la compression 

Résistance 
de la fatigue 

10 8 cycles 


MPa 

MPa 

MPa 

MPa 

Os cortical 

20 000 

100 

200 

30 

PMMA 

2000 

25 

80 

14 

Acier 316 L 

200 000 

1000 

/ 

300 

Cobalt-Chrome 

230 000 

1000 

/ 

500 

Alliage de Titane 

100 000 

1000 

/ 

400 

Céramique 

350 000 

270 

4000 

/ 

Polyéthylène 

500 

43 

20 

/ 


1 GN/m 2 = 10 9 N/m 2 
1 MPa = 10 6 N/m 2 


— Il en est de même de la fréquence des mouvements lors du mélange. 

Ces deux facteurs retentissent également sur la porosité par l’inclusion de 
bulles d’air. Saha et Pal ont pu observer une diminution de la porosité d’un ciment 
soumis aux ultra-sons pendant la phase de gel et par là une augmentation de la 
résistance à la compression. 

— Le rôle des additifs : En dehors des facteurs parasites, deux additifs 
peuvent modifier les qualités mécaniques du ciment. La présence de produit de 
contraste (Ba S0 4 ou Zr 0 2 ) ne diminue pas de façon notable les propriétés 
mécaniques du ciment : environ 5 % pour la résistance à la compression. 

De même, l’adjonction d’antibiotique, sous certaines conditions, n’a qu’un 
faible retentissement sur le ciment : 1 gramme d’antibiotique pour 40 grammes de 
polymère diminue la résistance à la compression de 4 % mais 5 grammes la 
diminuent de 20 à 25 %. Dans tous les cas, un antibiotique liquide a un effet 
catastrophique. 

Pour le produit de contraste, comme pour les antibiotiques, il ne doit s’agir 
que d’une poudre, et encore celle-ci doit être mélangée de façon homogène à la 
poudre de polymère. Dans le cas contraire, des « zones de faiblesse » peuvent être 
cause d’initiation de fractures qui ne manqueraient pas de se propager sous l’effet 
des contraintes de la prothèse. 

— L *irradiation : Le PMMA étant parfois utilisé dans le traitement des frac¬ 
tures pathologiques, il était important d’étudier son comportement après irradia¬ 
tion. Eftekhar d’une part et Greenwald de l’autre ont montré qu’il n’existe aucune 
influence significative des radiations sur les propriétés mécaniques de ciments 
exposés à 2 500 grays. 

L’amélioration des performances mécaniques du ciment peut être obtenue par 
l’adjonction de certains types d’inclusions (carbone - kevlar...) mais elle l’est 
surtout de par les précautions de préparation et d’utilisation. 
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IV. - TOLÉRANCE LOCALE : INTERFACE OS-CIMENT 


Le liseré radiologique. — L’apparition du liseré radiologique à l’interface 
os-ciment inquiète le chirurgien : image normale ou signe de descellement ? Cette 
image est-elle de même signification au niveau du fémur et du cotyle ? Habituel¬ 
lement, un mince liseré est souvent noté sur les clichés post-opératoires au niveau 
du cotyle. Il est le plus souvent discontinu et ne circonscrit pas le cotyle. Seuls son 
élargissement et le fait, qu’il englobe complètement l’implant cotyloïdien, sont des 
arguments de mauvais pronostic. 

Au niveau du fémur, l’apparition du liseré est beaucoup plus souvent sus¬ 
pecte et doit entraîner une surveillance clinique et radiologique rigoureuse. Il faut 
insister au passage sur la nécessité d’utiliser un ciment incluant un produit de 
contraste. Il est vrai que sa présence modifie quelque peu le comportement 
physique et mécanique du ciment, mais si faiblement qu’actuellement on ne 
devrait plus se passer de l’incontestable avantage de visualiser la masse de ciment 
et les deux interfaces. 

Le liseré radiologique témoigne des réactions biochimiques, histologiques et 
mécaniques à l’interface des deux composants l’os vivant et le ciment inerte. 

Il n’existe en effet, à l’heure actuelle, aucune liaison physico-chimique entre 
l’os et le ciment. Le seul lien est physique : c’est l’interdigitation du ciment dans 
les pores de l’os spongieux ou cortical qu’il vient remplir. 

Il ne s’agit pas non plus d’une adhérence qui tendrait à considérer le ciment 
comme une colle. 

L’accrochage os-ciment est bien dû aux interdigitations du ciment dans l’os, 
phénomène purement physique et fragile, tout au moins au début. 

La réaction de Vos à Vimplant a d’abord été étudiée par J. Charnley puis par 
de nombreux auteurs parmi lesquels il faut citer Freeman, Vernon-Roberts, 
Willert, Semlitch et Puis. 

Si l’on tente une synthèse de ces différentes interprétations, on peut dire que 
la réaction de l’os au ciment se manifeste en trois phases : 

— Une phase initiale de nécrose , consécutive à l’introduction du ciment et à 
la polymérisation in situ qui dure environ trois semaines. Cette nécrose concerne 
la moelle osseuse et l’os lui-même sur une épaisseur de 3 mm environ. Elle est due 
aux manœuvres mécaniques de préparation du canal médullaire (alésage-fraisage) 
qui détruisent les vaisseaux intra-médullaires. La chaleur dégagée lors de la 
polymérisation est également responsable de nécrose. De même, il faut également 
tenir compte du relargage du monomère, après polymérisation qui peut, dans 
certaines conditions atteindre des doses cytotoxiques. 

Cette nécrose ressemble histologiquement à un os infarcis, séparé du tissu 
sain par une zone d’hyperhémie. 

— La phase de réparation (de la 4 e semaine à 2 ans) est marquée par l’inva¬ 
sion de la zone nécrosée par des capillaires. La moelle nécrosée est remplacée par 
un réticulum de fibres de collagène, avec régénération progressive de moelle 
normale. A la jonction os-ciment apparaît dans le même temps une réaction à 
corps étranger avec présence de cellules géantes. 

Résorption de l’os nécrosé et ostéogénèse accompagnent ces phénomènes, 
soit par métaplasie du tissu conjonctif soit par accrétion d’os trabéculaire. 
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Comme toute ostéogénèse, ce remodelage serait influencé par la mise en 
charge des tissus. 

- La phase de stabilisation est caractérisée par la persistance d’une fine 
membrane fibreuse qui marque l’interface. Ses fibres de collagène sont orientées 
parallèlement à l’interface et elle contient de nombreuses cellules géantes multi- 
nuclées. 

La membrane fibreuse pourrait absorber certains micro-mouvements de l’im¬ 
plant, dus à la charge et à la décharge, entre le ciment et l’os. Au-delà d’une 
certaine limite, la membrane serait endommagée provoquant dépôt de fibrine et 
saignement, et à terme un descellement. 

Mais J. Charnley ne souscrit pas du tout à cette explication de la membrane 
fibreuse. 

Pour lui, l’interface os-ciment du fémur est toujours marquée par une 
réaction macrophagique et histiocytaire. Mais cette réaction hystiocytaire ne se 
manifeste que dans les zones non portantes. Au contraire, dans les zones 
portantes, il n’y aurait aucune interposition de tissu entre ciment et os. 

Seuls des mouvements relatifs entre l’os et le ciment entraîneraient la pro¬ 
duction de cette membrane fibreuse. 

A l’opposé, Charnley reconnaît l’existence de cette membrane de 0,5 à 
1,5 mm d’épaisseur, dans la plupart des interfaces ciment-cotyle, avec parfois 
de plus, interposition d’une sorte de tissu cartilagineux. 

A son avis, ce facteur pessimiste peut être supprimé par une meilleure prépa¬ 
ration chirurgicale de l’interface cotyle-ciment. 

Quoi qu’il en soit de l’interprétation de cette membrane fibreuse, on peut 
résumer schématiquement les problèmes de l’interface os-ciment de la façon sui¬ 
vante : 


Cimentage 



chaleur 


Monomère 



Bonne technique de 
cimentage 

| (mise en charge) 

Stimulation de —- 

l’ostéogenèse 


Bon ancrage du ciment 


Technique insuffisante 


Micromouvements 
Abrasion des matériaux 


Descellement 





156 


D. MERCKX 


Quelques facteurs permettent d'améliorer Vancrage ciment-os : 

— Augmenter la tolérance locale du ciment en diminuant la chaleur dégagée 
lors de la polymérisation ainsi que la proportion de monomère libérée. 

— Augmenter la surface de contrat os-ciment en augmentant la fluidité du 
ciment. 

— Améliorer la préparation du site receveur pour permettre une pénétration 
maximum du ciment (irrigation, nettoyage soigneux). 

— Bon positionnement de l’implant pour diminuer les risques de contraintes 
parasites. 


V. - TOLÉRANCE GÉNÉRALE 

Les effets secondaires supposés du ciment acrylique sont de divers 
ordres : 

Cardio-vasculaires , avec : 

— Hypotension, 

— Troubles du rythme, 

— Arrêt cardiaque, 

dont le mécanisme serait : 

— un effet dépresseur myocardique direct, 

— un effet vasodilatateur périphérique. 

PulmonaireSy avec : 

— chute de la Pa0 2 

— augmentation de la PaC0 2 

— œdème pulmonaire 

— embolie gazeuse, graisseuse ou cruorique ; 

par : 

— bronchoconstriction, 

— libération de thromboplastines médullaires, 

— hyperpression intra-médullaire et embolisation du contenu médullaire. 

Les autres effets : allergique, neurologique, hépatique sont plus rares. 

L’ensemble de ces accidents est regroupé par H. Rinecker, sous le terme de 
« Bone Cernent Implantation Syndrom » ou BIS, dont il analyse successivement 
les éléments et leur cause commune : les micro-embols pulmonaires. 

Les responsables incriminée du « Bone Cernent Implantation Syndrom » 
sont : 

— le monomère, 

— l’hyperpression dans le canal médullaire. 

Le monomère : L’expérimentation animale a confirmé que le monomère 
(MMA) entraîne hypotension et arrêt cardiaque à hautes doses. 

En effet, le monomère volatil, peut, par insuffisance de mélange, ne pas être 
complètement englobé dans la polymérisation avant l’introduction. Par ailleurs, 
après mise en place, une autre partie peut encore être libérée de la masse de 
ciment dans la circulation générale et ce, notamment, lors de la mise en charge. 

L'hyperpression dans le canal médullaire : Lors de la mise en place du 
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ciment, puis de la prothèse, l’hyperpression dans le canal médullaire provoquerait 
le passage dans la circulation de gouttelettes graisseuses ou de débris osseux, qui 
seraient responsables des micro-embols. 

Quoi qu’il en soit, il n'a jamais été possible dans les tests réalisés in vitro ou 
les vérifications anatomiques, de trouver une corrélation statistiquement signifi¬ 
cative entre les incidents per et post-opératoires et les taux sériques ou pulmo¬ 
naires des agents toxiques incriminés. La situation est la suivante : des incidents 
cliniques sont constatés et incontestables, des valeurs critiques sont constatées in 
vitro en expérimentation animale ; entre les deux, aucune relation de cause à effet 
ne peut honnêtement être retenue. 

Un fait fondamental est souligné en revanche par tous les auteurs : les 
patients chez lesquels le ciment est habituellement utilisé sont des patients « à 
risques ». Quoi d’étonnant à trouver des accidents tels que le collapsus per¬ 
opératoire ou l’embolie pulmonaire chez des patients âgés pour la plupart, avec 
une fracture du col du fémur pour certains. N’y aurait-il pas le même pourcentage 
de collapsus ou d’embolies chez des patients présentant une fracture per-trochan- 
térienne ou une ostéotomie de réaxation d’un membre ? L’hémorragie per-opéra¬ 
toire ou le garrot pneumatique ne sont-ils pas des éléments aussi importants que le 
monomère ou l’hyperpression médullaire. 

Durbin ne trouve-t-il pas respectivement 15 % et 17 % de mortalité dans le 
premier mois post-opératoire chez des patients traités pour fracture du col du 
fémur par prothèse de Thompson cimentée (16 % sur 50 cas) ou par prothèse de 
Moore (17 % sur 89 cas) ! 

Il n’en reste pas moins que quelques précautions techniques peuvent s’avérer 
de très efficaces mesures préventives : 

Le mélange des différents composants du ciment doit être homogène pour 
assurer une meilleure polymérisation, avec participation maximum du monomère. 
Une fréquence optimum de mélange a été déterminée : 60 battements par minute. 
En effet, une agitation trop brutale précipiterait la polymérisation. Certains fabri¬ 
cants conseillent de « laisser reposer » le ciment pour que le monomère puisse 
participer en totalité à la polymérisation. Il semble en tout cas, qu’il soit préfé¬ 
rable de laisser le ciment « à l’air » le plus longtemps possible pour permettre au 
monomère volatil de s’échapper au lieu de se retrouver emprisonné trop tôt dans 
une seringue et de ne pouvoir s’échapper que dans le fût fémoral. 

L'utilisation d'un obturateur diaphysaire, de quelque type qu’il soit diminue 
la surface osseuse en contact avec le ciment. Or, le relargage du monomère est en 
rapport direct avec la surface (et non le volume) du ciment. Par ailleurs, la 
chambre ainsi créée offre une plus petite surface aux pressions lors de la mise en 
place du ciment et de la prothèse, diminuant ainsi le risque de passage de graisses 
ou de débris osseux dans la circulation. Ceci n’est qu’un premier avantage de 
l’obturateur diaphysaire. 

Sur le plan anesthésique, qui n’est toutefois pas notre propos ici, les auteurs 
s’accordent pour dire qu’une bonne oxygénation du patient diminue le risque 
d’hypotension induite par la mise en place du ciment. Certains proposent éga¬ 
lement une hémodilution au Dextran pour diminuer le risqué d’agrégation pla¬ 
quettaire pendant la mise en place du ciment. Enfin, l'administration pré-opéra¬ 
toire d'anti-coagulants ou d'anti-agrégants plaquettaires diminuerait les risques 
emboliques, sans majorer la déperdition sanguine. 
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L’utilisation d’un drain intra-médullaire ou d’une fenêtre diaphysaire n’a pas 
apporté de résultats bien probants dans la prévention des incidents qu’on suppo¬ 
sait liés à l’hyperpression dans la diaphyse. 

VI. - L'INTERFACE CIMENT-PROTHÈSE 

Plusieurs facteurs influencent l’accrochage ciment-prothèse, qu’il est bon de 
connaître, même s’ils sont plus du ressort de la métallurgie ou de la physique des 
surfaces que de la chirurgie. Nous n’envisagerons que les rapports de la prothèse 
et du ciment, indépendamment des facteurs modifiant les performances de la 
prothèse elle-même. 

L'adhésion de l'interface ciment-prothèse dépend du matériau utilisé comme 
prothèse, comme l’ont bien montré J. Keller et ses collaborateurs. Sa mesure est 
effectuée généralement par des tests d’arrachement de l’élément prothétique hors 
de sa gaine de ciment. 

L’acier 316 L manifeste généralement une plus grande résistance à l’arra¬ 
chement, le premier jour, que celle manifestée par un alliage Cobalt-Chrome- 
Molybdène ou un alliage de Titane. Mais, au bout d’une semaine, on aboutit à des 
valeurs égales. 

Le traitement de surface des implants joue un rôle capital dans cette adhé¬ 
rence. Une tige fémorale par exemple, peut être polie par une méthode métallogra- 
phique offrant ainsi une surface relativement rugueuse au ciment. Une autre 
technique consiste à prépassiver la tige prothétique par immersion dans l’acide 
nitrique : une fine couche oxydée est ainsi réalisée en surface. 

La prépassivation du métal entraînerait en fait une meilleure résistance à 
l’arrachement : des forces secondaires se créent entre le ciment et le métal, qui 
provoqueraient une meilleure adhérence que la surface rugueuse. 

Dès lors que l’on veut obtenir ces forces secondaires entre le ciment et le 
métal, il y a tout intérêt à mettre la prothèse en contact avec le ciment le plus tôt 
possible avant la période de durcissement. Et l’utilisation d’un ciment fluide 
apparaît donc comme une nette amélioration des problèmes de cette interface 
comme elle l’est également pour l’interface os-ciment. 

Le relitf général de la prothèse est un facteur fondamental de cohésion 
ciment-prothèse. Les études expérimentales prouvent le rôle des angles aigus de la 
prothèse dans l’initiation des fractures du ciment. 


VII. - LES ADDITIFS 


Ciments et antibiotiques . — L’adjonction d’antibiotiques aux ciments utilisés 
en chirurgie orthopédique est d’un intérêt tout à fait particulier en raison de la 
diffusion de l’antibiotique qui est généralement précoce et efficace mais également 
prolongée, comme l’ont montrés les dosages effectués par différents auteurs à la 
suite de Bucholtz. 





CIMENTS 


159 


La présence d’antibiotiques dans le ciment ne modifie que très peu ses pro¬ 
priétés physiques et mécaniques. 

Toutefois, l’utilisation des antibiotiques nécessite un mélange parfaitement 
homogène. 

C’est pourquoi, il est important de rappeler les risques des mélanges extem¬ 
poranés : 

— Inefficacité bactériologique en raison de la chaleur de polymérisation. 

- Diffusion tout à fait aléatoire de l’antibiotique en raison de l’hétérogénéité 
du mélange. 

— Fragilité mécanique provoquée par l’adjonction d’antibiotiques sous forme 
de liquide au mélange proposé par le fabricant. 

Ciments et antimitotiques. - P. Hernigou et D. Goutallier ont étudié in vitro 
et in vivo chez le chien le relargage par le ciment, du méthotrexate : celui-ci est 
retrouvé localement et dans la circulation générale pendant plusieurs jours, per¬ 
mettant ainsi une véritable thérapeutique adjuvante locale des tumeurs osseuses. 
L’incidence du méthotrexate sur les propriétés mécaniques du ciment n’a cepen¬ 
dant pas encore été étudiée. 

VIII. - LES NOUVELLES TECHNIQUES DE CIMENTAGE 

La plupart des équipes chirurgicales n’ont pas attendu l’apparition de nou¬ 
veaux ciments pour tenter d’améliorer les conditions de mise en place du ciment. 
Si les problèmes mécaniques du ciment lui-même, ou ceux de l’interface échappent 
partiellement au chirurgien, celui-ci peut en revanche considérablement améliorer 
l’ancrage os-ciment par quelques précautions per-opératoires. 

L’inclusion de sang et de débris osseux à l’interface peut diminuer jusqu’à 
70 % la résistance à l’arrachement de la gaine de ciment dans l’os, et en tous les 
cas au minimum de 15 %. Contre cela un nettoyage méticuleux du canal médul¬ 
laire a été proposé avec brossage, irrigation sous pression, aspiration et séchage 
aussi complet que possible de la cavité, avant insertion du ciment. 

La mise en place d’un ciment fluide élimine la fragilisation du ciment due aux 
laminations qui ne manquent pas d’apparaître lorsque l’on introduit au doigt un 
ciment pâteux qui de plus pénètre mal les interstices osseux. 

Un obturateur diaphysaire est indispensable dès lors que l’on veut introduire 
un ciment fluide. 

L’obturateur diaphysaire peut être : 

— Un obturateur d’os spongieux : prélevé à partir de la pièce d’ostéotomie à 
l’aide d’une tréfine, ou creusé dans la partie supérieure du canal médullaire avant 
utilisation des râpes. Il a l’inconvénient d’être fragile mais l’avantage d’être peu 
coûteux et parfaitement toléré. Son marquage avec un fil métallique semble 
prouver son efficacité, il arrête le ciment à la distance préalablement choisie. 

- Un obturateur en ciment : mis en place à l’aide d’une seringue spéciale, 
comme celle de Oh et Harris. 

— Un obturateur en polyéthylène : comme ceux de Seidel ou de Weber. Ils 
ont l’inconvénient d’être un nouveau corps étranger dans le canal médullaire. 
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— Un obturateur en matériau « résorbable » d’apparition récente sur le 
marché. 

L’obturateur permet de créer une chambre pratiquement étanche dont l’assè¬ 
chement est facilité par la petite taille (1 à 2 cm sous la pointe de la tige prothé¬ 
tique) et dans laquelle l’introduction de ciment sous pression présente peu de 
risques thrombo-embolitiques. 

Son intérêt a été largement démontré par les tests d’arrachement du ciment, 
effectués par Oh et Harris. 

Dès lors qu’un obturateur diaphysaire est utilisé pour permettre l’introduction 
d’un ciment plus fluide, le remplissage doit se faire à la seringue et doit être 
ascendant. 

Seul le remplissage ascendant permet d’éliminer, d’une part les débris et le 
sang qui remontent ainsi à la surface, d’autre part les risques de laminations 
entraînées par un ciment, même fluide, qui s’écoulerait de haut en bas dans le 
canal. Il nécessite une seringue spéciale, à long nez. 

La pressurisation du ciment. — Lors de la fabrication du ciment, ou de sa 
mise en place dans le canal médullaire, la pressurisation diminue incontestable¬ 
ment sa porosité et augmente sa pénétration dans l’os, favorisant ainsi les inter¬ 
digitations à cette interface. 

En revanche, il semble que la pressurisation n’ait pas d’influence directe sur 
les propriétés mécaniques du ciment lui-même, tout au moins au vu d’essais 
statiques. 


EN CONCLUSION 

Cette revue des problèmes du ciment, clinique et expérimentale, peut propo¬ 
ser des conseils d'utilisation du ciment, que, à la suite de A.J.C. Lee, nous divi¬ 
serons en trois rubriques : 

— les facteurs ne dépendant pas du chirurgien, 

— les facteurs dépendant partiellement du chirurgien, 

— les facteurs dépendant totalement du chirurgien. 

Les facteurs ne dépendant pas du chirurgien , qui sont toutefois à prendre en 
compte : 

— le ciment est un corps étranger, 

— qui manifeste une réaction exothermique et un relargage de monomère, 

— il expose ainsi à un problème de tolérance générale et de tolérance locale, 

— il s’agit d’un matériau aux propriétés mécaniques standardisées, mais qui 
peuvent être altérées par de multiples facteurs. De plus, ce matériau vieillit et est 
soumis à la fatigue comme tout autre matériau. 

Les facteurs dépendant partiellement du chirurgien : 

— L’inclusion de sang et de débris tissulaires diminue les propriétés méca¬ 
niques du ciment : lavage, nettoyage et séchage du canal médullaire limitent ces 
inconvénients. 

— Une chaleur trop élevée de la salle d’opération accélère la polymérisation, 
ce qui diminue la durée de mise en œuvre et la pénétration du ciment dans l’os, et 
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par ailleurs augmente la diffusion d’une certaine quantité de monomère non 
polymérisé. 

— L’épaisseur optimum de la gaine de ciment doit être de 2 à 3 mm environ : 
elle dépend de la taille du fût diaphysaire et de la taille de l’implant choisi. 

— La porosité du ciment peut être diminuée par pressurisation avant, 
pendant et après sa mise en place. 

— L’adhérence de l’interface ciment-prothèse dépend partiellement de la 
qualité de l’implant. 

Les facteurs dépendant totalement du chirurgien : 

— La préparation du canal médullaire par un nettoyage soigneux, la mise en 
place d’un obturateur diaphysaire. 

— La préparation d’un ciment fluide, mélangé selon des consignes strictes, 
propres à chaque ciment, tendant à diminuer la porosité (inclusion d’air) et la 
quantité résiduelle de monomère. 

— La mise en place du ciment dans les délais recommandés : ni trop tôt à 
cause du monomère qui doit encore polymériser, ni trop tard en risquant de 
diminuer la possibilité d’interdigitations à l’interface os-ciment. 

— La mise en place à la seringue, en exerçant un remplissage ascendant, puis 
une pressurisation et insertion précoce de l’implant. 

En effet, l’ensemble de ces facteurs n’affecte que partiellement les propriétés 
du ciment, lorsqu’ils sont isolés. Lorsqu’au contraire ils sont associés, ce qui est le 
plus souvent le cas, ils contribuent, ensemble, au descellement à plus ou moins 
long terme. 

Le ciment n’est pas une colle, le cimentage n’est pas la rubrique « bricolage » 
de l’arthroplastie, mais fait partie intégrante de l’opération, comme la voie d’abord 
ou l’ostéotomie. 

Une technique rigoureuse d’utilisation du ciment et une bonne connaissance 
de ses aléas pèsent d’un poids très lourd dans le résultat des arthroplasties 
cimentées. 


Bibliographie 

Buchhorn U., Kistner D., Willert H.G., Semlitsch M. : Détermination des 
caractéristiques de durcissement et de la durée de mise en œuvre des ciments chirurgicaux. 
Medizinaltechnik. Ed. Sultzer. Burke D.W., Gates E.I., Harris W.H. : Centrifugation 
as a method of improving tensite and fatigue properties of acrylic bone cernent. J. Bone 
and Joint Surg., 66 A, 1265-1273, oct. 1984. Charnley J. : Cernent bone interface. In 
Low friction arthroplasty of the hip. Springer Verlag, 1979. Charnley J. : Acrylic cernent 
in orthopédie surgery. Livingstone Ed., London, 1970. Choffat P., Delagoutte J.P., 
Koff G., Leviaux G. : Perturbations cliniques et biologiques per-opératoires induites par 
les ciments acryliques. Rev. Chir. Orthop. (Sofcot XLIX e réunion), 61, 1975, Suppl. II, 
pp. 199-206. Debrunner H.U., Wettstein A., Hofer P. : The polymerization of self 
curing acrylic cements and problems due to the cernent anchorage of joint prostheses. In : 
Advances in articial hip and knee joint technology. Schaldak, M. Editor. Springer 
Verlag, 1976. Eftekhar N. : Acrylic cernent for fixation of total hip prostheses. In Prin- 
ciples of total hip arthroplasty, pp. 125-148. C.U. Mosby, 1978, St-Louis. Elson R.A., 
Jepmcott A.E., Mc Gechie D.B., Verettas D. : Antibiotic-Loaded acrylic cernent. J. of 
Bone and Joint Surgery, 59-B, N° 2, May 1977. Fischer L.P., Gonon G. P., Carret J.P., 




162 


D. MERCKX 


Williez Y., Mourgues G. de : Association méthacrylate de méthyle (ciment acrylique) et 
antibiotiques. Étude bactériologique et mécanique. Revue de Chirurgie Orthopédique , 77, 
63, pp. 361-372. Gruen T.A., Markolf K.L., Amstutz H.C. : Effects of laminations and 
blood entrapment on the strength of acrylic bone cernent. Clinical Orthop, and Related 
Res., 119, sep. 1976, pp. 250-255. 

Haas S.S., Brauer G.M., Dickson G. : Characterization of polymethylmetha- 
crylate bone cernent. J. of Bone and Joint Surgery, 57 A, 3, April 1975, 380-391. Herni- 
gou P., Goutallier D. : Diffusion du méthotrexate à partir du méthacrylate de méthyle. 
Étude in vitro et in vivo (sous presse). Joux A. : A propos des accidents après utilisation 
du méthylméthacrylate au cours du scellement des prothèses articulaires ; prévention éven¬ 
tuelle par la bétaméthasone. Thèse de VUniversité Claude Bernard, Lyon I. U.E.R. 
Médecine Grange Blanche 1977, N°571. Kusy R.P. : Characterization of self-curing 
acrylic bone cernent. J. of Biomed. Mat. Res., 12, pp. 271-305 (1978). Lee A.J.C., Ling 

R. S.M., Wrighton J.D. : Some properties of polymethylmethacrylate with reference to its 
use in orthopeadic surgery. Clinical Orthop, and Related Res., 95, Sept. 1973, 
pp. 281-287. Lee A.J.C., Ling R.S.M., Vangala S.S. : Some clinically variables affecting 
mechanical behaviour of bone cernent. Arch. Orthop. Traumat. Surg., 92, pp. 1-18 (1978). 
Merckx D. : Le ciment en chirurgie orthopédique. Mémoire Collège Français des Chirur¬ 
giens Orthopédistes et Traumatologues, 1982. Meyer P.R., Lautenschlager E.P., 
Moore B.K. : On the setting properties of acrylic bone cernent. J. of bone and joint 
surgery. 55-A, N° 1, Jan. 1973. Miller J. : Une meilleure fixation des implants dans les 
arthroplasties totales de la hanche par l’utilisation du ciment L.V.C. et de la seringue à 
ciment Miller. Nathanson D. : Histologie response to porous PMMA implant materials. 
J. Biomed. Mat. Res., 1978 Jan., 12 (1), 13-33. 

Rimnac C.M., Wright T.M., Mc Gill D.L. : The effect centrifugation on the frac¬ 
ture properties of acrylic bone cements. J. Bone and Joint Surg., 68-A, 281-287, Feb. 
1986. Rinecker H. : New clinico-pathophysiological studies on the bone cernent implan¬ 
tation syndrom. Arch. Orthop. Traumat. Surgery, 97, pp. 263-274, 1980. Saha S., Pal 

S. : Mechanical properties of bone cernent : a review./. Biomed. Mater. Res., 18, 435-462, 
1984. Welch A.B. : Antibiotics in acrylic bone cernent in vitro studies. J. Biomed. Mat. 
Research., 12 (5), 679-700, 1978. Welch A.B. : Antibiotics in acrylic bone cernent in 
vitro studies. J. Biomed. Mat. Research., 12 (6), 843-856, 1978. Wijn de J.R., Sloff 

T. J.J.H., Driessens F.C.M. : Characterization of bone cernent. Acta. Orthop. Scand., 46, 
38-51, 1975. Willert H.G., Muller K., Semlitsch H. : The morphology of poly- 
methymethacrylate (PMMA) bone cernent. Arch. Orthop. Traumat. Surgery, 94, 265-292, 
1979. Willert H.G., Semlitsch H. : Problems associated with the cernent anchorage of 
artificial joints. In : Engineering in Medecine, Vol. 2. Advances in artificial hip and knee 
joint technology. Springer Verlag, 1976. Zimmer : Viscosity properties of acrylic cements. 
Publication Zimmer. 





COMPORTEMENT EN SERVICE DES BIOMATÉRIAUX 


Jean Rieu* 


Les biomatériaux définis comme matériaux soumis à des contraintes 
biologiques entrent dans la fabrication de nombreux implants destinés à remplacer 
ou à soulager des organes défaillants. Ceux qui sont employés pour remplacer des 
tissus durs sont généralement soumis à des sollicitations mécaniques importantes, 
dans un environnement agressif. La combinaison des effets mécaniques et 
physico-chimiques conduit à des comportements qui ne peuvent être prévus par 
les propriétés mécaniques ou la résistance à la corrosion mesurées séparément, 
malgré les nombreux travaux réalisés au cours de ces dix dernières années, on ne 
trouve que très peu de résultats qui tiennent compte du rôle simultané des divers 
paramètres et l’on doit sélectionner les données fiables, mesurées dans des condi¬ 
tions expérimentales irréprochables, représentatives des conditions réelles de 
service et dépouillées de tout ce qui, de près ou de loin, peut-être lié au caractère 
commercial de tel ou tel produit. 

Il est donc nécessaire de poursuivre l’étude, à plusieurs niveaux, sur le com¬ 
portement en service des matériaux qui entrent dans la réalisation des matériels 
implantables : expertise de pièces retirées de l’organisme, expérimentation 
animale, essais in vitro. 

L’analyse des implants ayant fonctionné pendant plusieurs années chez des 
patients correctement suivis devrait permettre de vérifier si les prévisions faites 
lors de la conception du produit ont été confirmées. Or, pour de multiples raisons 
(faible pourcentage des reprises, estimation insuffisante des contraintes, manque 
de collaboration entre chirurgiens et spécialistes des matériaux) ces analyses sont 
encore trop rares ou, en tout cas, pas assez publiées. On trouve des descriptions 
d’échecs qui apparaissent comme des cas particuliers, heureusement assez rares, à 
partir desquels il est difficile de tirer des recommandations en vue de faire évoluer 
les techniques actuelles. Pour l’établissement de règles, analogues à celles qui 
figurent dans les codes de construction de l’aéronautique, du nucléaire, des 
chemins de fer, par exemple, il faudrait pouvoir rassembler tous les résultats 
d’expertise provenant aussi bien d’implants ayant bien fonctionné que de ceux 
ayant échoué. Ce vœu formulé depuis de nombreuses années est encore loin d’être 
réalisé, bien qu’on commence à trouver dans la littérature des analyses objectives 
correctement menées. Il ne faut toutefois pas perdre de vue le fait que ces études 
sont souvent conduites sur du matériel qui a été implanté pendant plusieurs années 
et que, pendant ce temps, des progrès considérables ont pu être faits dans l’élabo¬ 
ration et la mise en forme des matériaux. 


* Professeur. École Nationale Supérieure des Mines de Saint-Étienne, 158 Cours Fauriel, 42023 
St-Étienne Cédex 2. 
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C’est pourquoi il faut éviter de conclure trop rapidement sur les inconvé¬ 
nients d’un matériau classique en évolution permanente, et ne voir que les vertus 
d’un matériau nouveau dont on ignore le comportement à long terme dans 
l’organisme, mais qui peut apparaître dans les notices commerciales comme le 
matériau miracle qui résoudra tous les problèmes. Il en va pour les matériaux 
comme pour le dessin des implants ou les techniques de mise en place : rares sont 
ceux que l’on doit prescrire définitivement et encore plus rares sont ceux qui ne 
présentent que des avantages. 

A partir de quelques cas correctement étudiés, nous chercherons les raisons 
de certains échecs en vue de définir les propriétés des matériaux qu’il conviendrait 
d’étudier particulièrement dans l’optique de la réalisation des implants orthopé¬ 
diques. 

Nous nous limiterons aux aspects mécaniques et physico-chimiques de la 
dégradation des implants qui est à l’origine de leur perte de fonctionnalité, sans 
évoquer les réactions sur l’organisme que ces phénomènes peuvent provoquer. 

L’étude de la tenue en service des implants orthopédiques peut être faite sur 
des implants temporaires (plaques, clous, vis, etc...) qui sont normalement retirés 
lorsque leur présence n’est plus indispensable et sur des implants permanents, 
lorsqu’on a pu les récupérer soit en cas d’échec de la prothèse, soit après le décès 
des patients. 

Nous examinerons successivement les problèmes liés au descellement des 
implants cimentés, puis ceux liés à l’usure des matériaux (polyéthylène et cérami¬ 
ques et composites), avant de voir quelques cas de tenue en service des matériaux 
métalliques. 


I. - PROBLÈMES LIÉS AU DESCELLEMENT DES IMPLANTS 

Après plus de vingt années d’expérience, la technique des prothèses cimentées 
conduit au constat d’un certain nombre d’échecs dont l’analyse est complexe, mais 
qui doit déboucher soit vers la suppression du ciment, soit vers une amélioration 
de ses qualités en service. A titre d’exemple, dans une série de 220 prothèses 
totales de hanche placées entre 1970 et 1979 et fixées avec du ciment, 10 ont dû 
être reprises après des durées variant de 1 à 10 ans. Dans une autre série de 2 383 
placées entre 1968 et 1983, 21 cas de descellement ont nécessité une deuxième 
intervention. 

Les ciments employés pour le scellement sont à base de polyméthylmétacry- 
late (PMMA) contenant divers additifs (radio-opaques, antibiotiques, renforce¬ 
ment, etc.). Ils sont préparés juste avant l’emploi par mélange d’un monomère 
liquide et d’un polymère sous forme de poudre, pour donner en quelques minutes 
un polymère à longues chaînes et de masse molaire supérieure à 100 000. Sans 
insister sur le caractère hautement toxique que peut avoir le monomère liquide en 
excès, il faut savoir que les propriétés du ciment varient d’une marque à l’autre, 
mais varient également suivant les conditions de préparation et de mise en place. 
C’est ainsi que sur des échantillons préparés par divers laboratoires, la porosité a 
varié de 1 à 15 %. 

Il en est de même des propriétés mécaniques : la résistance à la traction est 
généralement située entre 15 et 30 MPa, alors que la résistance à la compression 
est comprise entre 70 et 100 MPa. Ces dispersions sont encore plus grandes si l’on 
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tient compte de l’effet de l’épaisseur qui, dans les scellements de prothèses, peut 
aller de quelques dixièmes de millimètres à plusieurs millimètres, avec des tempéra¬ 
tures de polymérisation liées au mode non contrôlé d’évacuation des calories. De 
plus, sous l’action des sollicitations mécaniques en milieu biologique, l’endomma¬ 
gement du ciment peut conduire jusqu’à sa destruction progressive. 

Il est actuellement impossible d’établir une corrélation entre les valeurs des 
propriétés trouvées dans la littérature ou mesurées suivant des normes et la 
probabilité des descellements. 

En admettant que les techniques de préparation du mélange seront automa¬ 
tisées et celles liées à l’acte opératoire pour la mise en place du ciment 
perfectionnées, il est des caractéristiques qui devraient être mesurées si l’on veut 
comprendre un peu mieux les échecs des fixations cimentées sans se contenter d’un 
classement relatif des produits actuellement sur le marché. 

On doit pour cela étudier, par des essais mécaniques simples, dans un milieu 
simulant l’environnement biologique, les paramètres déterminants qui intervien¬ 
nent dans la dégradation du ciment. Il s’agit essentiellement de la tenue à la 
fatigue et de la résistance à la rupture fragile. Quelques essais basés sur les 
connaissances actuelles de la théorie de la mécanique de la rupture qui s’applique 
remarquablement bien aux matériaux fragiles, commencent à apparaître dans la 
littérature : sur des éprouvettes entaillées et sollicitées en double torsion, on peut 
mesurer la vitesse de propagation d’une fissure en fonction du chargement. 
Contrairement à ce qui se produit pour la plupart des matériaux, il semblerait que 
la vitesse de propagation soit plus faible en solution saline qu’à l’air libre. Ce 
résultat très ponctuel mériterait d’être vérifié. 

Des essais de fatigue ont révélé que la plupart des ciments avaient des limites 
de fatigue 40 fois plus faibles que celles de la plupart des métaux utilisés en 
orthopédie. 

C’est donc à partir de données faciles à analyser et provenant d’essais méca¬ 
niques plus significatifs que les simples caractérisations par traction ou compres¬ 
sion, qu’il sera possible, en particulier, d’évaluer l’effet des charges ajoutées au 
PMMA et d’appliquer, toujours avec prudence, les modèles de calcul des durées 
de vie théoriques. De plus, toutes les mesures devront être reprises après des 
séjours de plusieurs mois, voire de plusieurs années, dans une solution saline. Ce 
n’est qu’à ce prix que la technique des prothèses scellées pourra subsister face au 
développement de nouvelles techniques. 

On voit depuis quelques années des modèles de prothèses sans ciment. Leur 
conception est basée sur un nouveau dessin et/ou sur des systèmes d’ancrages bio¬ 
logiques. La forme des queues fémorales a évolué pour épouser un peu mieux 
l’intérieur du fémur et, à l’exception des prothèses vissées qui prennent réellement 
appui tout le long du fût, dans la corticale et des futures prothèses à queues 
fémorales usinées sur mesure, le contrôle des zones d’appui est quelque peu 
aléatoire. 

On peut craindre que ces modèles sans ciment ne deviennent rapidement des 
modèles avec « peu » de ciment, ce qui reposera la question de ce matériau fragile 
aux propriétés variables avec son épaisseur. 

L’ancrage biologique est basé sur l’idée qu’un matériau poreux peut être 
réhabité par des cellules osseuses nouvellement formées. Dans la mesure où une 
porosité dans la masse était très défavorable pour les propriétés mécaniques, des 
procédés de réalisation d’une couche poreuse en surface ont été développés : fibres 
de titane de 50 à 100 microns de diamètre et de quelques millimètres de longueur 
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frittées sans orientation préférentielle ou sphères de TA6V compactées sur des 
tiges en TA6V, polysulfone de porosité comprise entre 150 et 250 microns, 
polyéthylène à haute densité, céramiques déposées au chalumeau à flamme ou à 
plasma, bio-verre fondu ou déposé au chalumeau, etc. Dans le cas des couches 
métalliques poreuses, on peut craindre que l’avantage de la rugosité superficielle 
pour l’accrochage des tissus osseux ne soit accompagné d’un effet néfaste pour la 
tenue mécanique et la résistance à la corrosion. 


II. - PROBLÈMES LIÉS A L'USURE 

Usure du polyéthylène . — La plupart des prothèses articulaires font intervenir 
un polymère thermo-plastique à haute densité commercialisé depuis 1955 et dont 
la masse moléculaire varie de 10 5 à quelque 10 6 : le polyéthylène à haute densité 
(PEHD ou UHMWPE). 

Suivant le mode de fabrication, la structure résulte d’une distribution statis¬ 
tique, autour d’une moyenne, de chaînes moléculaires de longueur et d’alignement 
variables conduisant à des taux moyens de densité, de cristallinité et d’anisotropie 
des propriétés. 

Sous l’action des sollicitations mécaniques et de l’environnement, l’usure du 
polyéthylène (adhésive, abrasive ou par fatigue) se traduit par des endommage¬ 
ments qui sont encore mal expliqués : déformation visco-plastique par écoulement 
(ou fluage), enlèvement de matière, fissurations. 

Sur des cupules ayant fonctionné entre 1 et 14 ans chez des patients d’âges et 
de niveaux d’activité différents, des degrés d’endommagement variables ont été 
observés : ils sont moins fonction de la durée de service que de l’amplitude des 
sollicitations transmises. Les taux d’usure mesurés globalement par la pénétration 
de la tête dans la cupule peuvent atteindre 2 mm en 13 ans. Dans une autre étude 
portant sur 237 prothèses de hanche, la pénétration est de 0,4 mm la première 
année, puis d’environ 0,2 mm/an par la suite. 

On voit donc que des usures de plusieurs millimètres peuvent se produire au 
bout de quelques années et qu’il convient d’améliorer le produit et ses conditions 
de fonctionnement pour en limiter considérablement les déformations. 

Au niveau des mécanismes d’endommagement, l’examen des pièces^ ayant 
fonctionné révèle la présence de plissements, de rayures, de fissures et même de 
ruptures résultant de l’usure adhésive, de l’usure abrasive et de la fatigue-corrosion 
ou corrosion sous contrainte. 

L’usure abrasive est souvent amplifiée par la présence de particules du ciment 
de scellement, lorsque ce dernier commence à se fragmenter. 

La présence de fissures peut résulter de sollicitations de fatigue, mais des 
expériences de laboratoire ont montré que ces fissures ne pouvaient se produire 
qu’en présence de sérum ou de fluide synovial : elles pourraient donc être des 
ruptures fragiles, comme celles observées en corrosion sous contraintes triaxiales. 
Elles seraient dues à la présence de molécules de plus faible masse qu’on peut 
toujours rencontrer dans un polyéthylène de masse moléculaire moyenne donnée. 

Pour l’avenir, l’amélioration du matériau ne pourra donc avancer que si une 
analyse poussée des relations structure-propriétés est faite à partir de l’examen des 
pièces ayant fonctionné et d’essais de laboratoire conduits dans des conditions 
proches de celles de l’utilisation réelle des implants. 
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D’autre part, le produit doit faire l’objet de progrès technologiques, soit dans 
le mode d’élaboration (usinage, formage à chaud, traitements superficiels, etc...), 
soit au niveau du dessin des pièces (cupules blindées, par exemple). En effet, il ne 
sert à rien d’imposer des caractéristiques géométriques (rugosité, sphéricité) au 
niveau du micron sur les pièces neuves si l’on ne se préoccupe pas de comprendre 
les raisons de déformations en service pouvant atteindre plusieurs millimètres. 

Cas des céramiques . — Les céramiques sont devenues des matériaux d’un très 
grand intérêt pour les applications dentaires et orthopédiques. En plus des caracté¬ 
ristiques physico-chimiques qui interviennent dans les mécanismes de biocompati¬ 
bilité, d’adhérence et de croissance des tissus osseux au contact de certaines 
d’entre elles, leurs propriétés mécaniques les rendent attrayantes pour tenter de 
résoudre le problème de l’usure des prothèses articulaires. On peut envisager de 
remplacer le couple de frottement métal-polyéthylène, par les couples céramique- 
polyéthylène ou céramique-céramique. Dans ces cas, il s’agit de céramiques 
massives obtenues par frittage et dont la porosité doit être minimale. L’alumine est 
le matériau le plus couramment employé sous forme de sphères fixées par un 
emboîtement conique sur des tiges généralement en alliage de titane et frottant sur 
des cupules en polyéthylène ou en alumine. 

Une expérience de quatre années a montré que l’usure du couple alumine- 
polyéthylène, sur une quarantaine de patients, a été d’environ 0,05 mm par an, soit 
4 fois moins que pour le couple métal-polyéthylène. Des essais sur un simulateur 
pendulaire de sphères-cupules de 32 mm de diamètre ont permis de comparer les 
coefficients de frottement des couples métal-PEHD, alumine-PEHD et alumine- 
alumine soit dans la solution de Ringer, soit dans du fluide synovial. Le coefficient 
de frottement dans la solution de Ringer est d’environ 0,03, aussi bien pour le 
couple métal-PEHD que pour le couple alumine-PEHD. Il est 30 à 40 % plus 
élevé dans le liquide synovial. Par contre, les essais ont montré un très mauvais 
comportement du couple alumine-alumine après quelques cycles de fonctionne¬ 
ment. Le coefficient de frottement atteint des valeurs de 0,13 à 0,67. Ce résultat 
est en accord avec des mesures sur échantillons de type pion-disque qui ont donné 
des valeurs de 0,2-0,3, mais en désaccord avec d’autres essais sur prothèses où une 
valeur de 0,035 a été obtenue. Ces écarts proviennent soit de la technique de 
mesure du coefficient de frottement, soit de la qualité des surfaces des pièces 
frottantes. 

Sur 17 prothèses explantées pour différentes raisons, la détérioration des 
surfaces a été mesurée. Dans un cas, une usure maximale de 0,9 mm, sur une aire 
d’environ 600 mm 2 a été constatée, après 3 ans de fonctionnement, sur un 
ensemble sphère-cupule en alumine. Le mécanisme invoqué est basé sur 
l’arrachement d’un grain qui, jouant le rôle de troisième corps, a contribué à une 
réaction en chaîne de destruction des surfaces frottantes. L’arrachement du 
premier grain peut être provoqué par une contrainte locale excessive liée ou non à 
un micro-défaut superficiel (porosité, rayure...) ou à la présence d’un grain 
anormalement gros : 40 microns, par exemple. En dehors de ces zones d’usure 
intensive, une usure moyenne de l’ordre de 5 microns a été observée. 

Sur 29 prothèses reprises après des durées variant de 3 mois à 6 ans, les 
descellements de la tige et/ou de la cupule étaient présents dans 25 cas et la 
rupture de la sphère céramique, dans 2 cas. Les surfaces frottantes montrent une 
profondeur d’usure variant entre 5 et 200 microns (25 microns en moyenne), sur 
une aire d’environ 40 % de la surface des hémisphères en contact. Les cas d’usures 
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importantes correspondent aux matériaux pour lesquels la taille de certains grains 
peut attendre 15 microns, alors que la dimension moyenne est de 7 microns. 

Le mécanisme de réaction en avalanche a été étudié sur simulateur par des 
mesures de variation de sphéricité et des observations au microscope électronique 
à balayage. L’usure est comparable à celle analysée sur des expiants : arrache¬ 
ment de grains par fatigue ou compression, usure abrasive, propagation des 
fissures en milieu liquide. 

Le diamètre de la sphère paraît également jouer un rôle important : sur une 
série de 12 prothèses de hanche avec sphères et cupules en alumine, ayant fonc¬ 
tionné entre 3 et 6 ans, l’usure moyenne n’était que de quelques microns (un à 
deux grains) pour les sphères de 32 mm de diamètre alors qu’elle atteignait 
1 500 microns pour une sphère de 22 mm. Dans tous les cas, la structure 
présentait un grain régulier de 4 microns. 

Il importe donc de contrôler la qualité des pièces en céramique sans perdre 
de vue que ces matériaux sont bien plus fragiles que les métaux ou le polyéthylène 
et qu’ils sont fabriqués par des techniques de frittage qui peuvent conduire à des 
structures hétérogènes. 

Comme pour tous les matériaux fragiles, la contrainte critique pour qu’un 
micro-défaut existant conduise à une rupture catastrophique de la pièce est 
fonction de l’épaisseur de celle-ci. C’est en observant les propriétés surprenantes 
d’une coquille d’œuf, qu’un fabricant a été amené à produire des capsules en 
alumine pour têtes de fémur d’épaisseur comprise entre 1 et 2,5 mm. D’autre part, 
à cet effet géométrique qui montre que la résistance apparente du matériau 
diminue lorsqu’on passe de l’essai de flexion sur un petit barreau à l’essai 
d’éclatement d’une sphère par mise sous pression de la cavité conique, s’ajoute un 
effet du temps : les cyclages de charge dans un environnement biologique 
provoquent une lente propagation des microfissures qui finissent par atteindre la 
taille critique pour produire une rupture brutale des pièces. 

Il faut signaler enfin que, dans tous les montages coniques, plusieurs causes 
d’endommagement peuvent se présenter. On a vu, tout d’abord, des sphères en 
alumine se fissurer à la mise en place sur la tige conique lorsque le chirurgien 
assemble les deux pièces par impactage et non par une pression manuelle modérée 
accompagnée d’une rotation. Même si la sphère ne casse pas, elle est le siège de 
tensions résiduelles qui s’ajoutent aux sollicitations en service. 

Pour éviter cela, on recommande parfois de faire le montage sphère-tige en 
usine, avec une précharge de l’ordre de 1 000 N. Il faut alors éviter de faire une 
stérilisation en température, surtout si la tige est en alliage base-cobalt. En effet, 
ces derniers ont un coefficient de dilatation de l’ordre de 15 x 10 _6 /°C alors que 
l’alumine n’a qu’un coefficient deux fois plus faible (8 x 10~ 6 /°C). 

Enfin, pour les montages coniques proposés, la conicité varie d’un fabricant 
à l’autre, aux alentours de 5°. Même si un effort de normalisation est en cours, le 
chirurgien amené à faire une reprise pour rupture de sphère en alumine, par 
exemple, risque de ne pas pouvoir ajuster la nouvelle sphère sur la tige d’origine 
encore en bon état. 

Ce souci d’uniformisation en vue de l’interchangeabilité des pièces ne doit 
pas faire oublier qu’une recherche au niveau du dessin et de l’analyse des 
contraintes doit être poursuivie pour éliminer les défauts intrinsèques à 
l’emboîtement conique : les tensions résiduelles et la rigidité. L’association d’un 
système incapable d’absorber les chocs avec un matériau intrinsèquement fragile, 
n’est certainement pas la meilleure solution. 
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Cas des matériaux composites. — Les déformations subies par le polyéthy¬ 
lène sont dues à l’usure et à l’écoulement plastique. On a pensé diminuer la résis¬ 
tance au fluage en réalisant un composite fibres de verre-téflon. L’incorporation 
des fibres de verre a amélioré la tenue mécanique, mais a rendu la matière plas¬ 
tique abrasive pour la tête en métal. 

Pour diminuer la fragilité des céramiques, un composite formé de fibres de 
métal ayant une bonne résistance à la traction et d’une matrice en bio-verre a été 
envisagé. On arrive ainsi à plier à près de 90° des barreaux de ce composite 
comprenant 60 % en volume de fibres d’acier 316 L de 50, 100 ou 200 microns de 
diamètre et 40% de bio-verre 45S5 (45 % S, 0 2 , 25 % Na 2 0, 25 % C a O, 5 % 
P 2 0 5 ). 

Il est donc possible de combiner les effets bénéfiques des deux composants 
pour augmenter les propriétés mécaniques. 

Comme pour tous les matériaux, on doit prendre en considération la nature 
et la structure de chaque composite pour en analyser les propriétés. Suivant que 
les fibres seront de verre ou de carbone, à haute résistance ou à haut module, 
suivant qu’elles seront courtes ou longues, parallèles ou inclinées sur la surface 
frottante, le comportement à l’usure sera différent. D’autre part, si la matrice est 
trop molle, un déchaussement des fibres risque de se produire. En début d’usure, 
ces excroissances de fibres peuvent jouer le rôle de points durs résistants à l’usure, 
mais, au bout de quelques temps, des filaments de quelques dixièmes de milli¬ 
mètres vont se fracturer et migrer dans l’organisme. 

Les résultats d’essais de frottement des composites envisageables pour les 
applications orthopédiques sont rares dans la littérature. Des mesures faites par la 
méthode du pion frottant sur un disque ou par celle utilisant une sphère dans une 
cupule ont montré que le couple composite Sj C-C/carbone isotrope poreux a un 
taux d’usure 10 fois plus faible que le couple A1 2 0 3 -PEHD et 40 fois plus faible 
que celui formé d’un alliage de cobalt sur du PEHD, après 1 million de cycles 
sous une pression moyenne de 6,6 MPa. 

D’autres essais réalisés sur des composites carbonés céramisés ont donné un 
coefficient de 0,1 et une usure comparable à celle du couple alumine-alumine. 

Les propriétés tribologiques dépendent aussi des conditions d’élaboration. En 
particulier, le coefficient de frottement et le taux d’usure évoluent en sens opposés 
lorsque la température de traitement du carbone isotrope augmente. 

En plus de la résistance à la traction, des propriétés tribologiques et des 
aspects relatifs à la biocompatibilité des produits de base ou des particules 
d’usure, il faut tenir compte du comportement à la fatigue en milieu physiolo¬ 
gique. 

Une étude portant sur de nombreux composites formés de fibres de verre ou 
de carbone de différentes origines et d’une matrice en PEHD, PMMA, époxy, 
cyanate, a montré que les courbes de Wôhler donnant la durée de vie en fonction 
de la contrainte appliquée sont décroissantes linéaires. L’environnement liquide a 
pour effet d’amplifier l’endommagement créé par les sollicitations mécaniques. 


III. - PROBLÈMES LIÉS AUX MATÉRIAUX MÉTALLIQUES 


Les principaux avantages des matériaux métalliques résident dans le fait 
qu’ils peuvent supporter des niveaux de contrainte élevés tout en présentant une 
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aptitude à la mise en forme par de très nombreux procédés qui leur confèrent des 
propriétés mécaniques remarquables. On peut, avec eux, réaliser le compromis ré¬ 
sistance élevée — fragilité faible. 

En revanche, les métaux ne sont pas neutres vis-à-vis des liquides avec 
lesquels ils sont en contact. Des phénomènes électrochimiques se produisent, à 
moins qu’il ne se forme très rapidement à la surface des pièces une couche passive 
faisant écran. La stabilité de cette couche protectrice est fonction de nombreux 
paramètres : pH, teneur en ions chlorures, pouvoir oxydant du milieu et contrain¬ 
tes d’origine mécanique. Si les matériaux employés en orthopédie sont à l’abri 
d’une corrosion généralisée, ils peuvent subir une corrosion localisée sous la forme 
de corrosion par piqûres, corrosion caverneuse, corrosion sous tension, fatigue- 
corrosion, frottement-corrosion, etc... 

Les phénomènes de corrosion électrochimiques étant étudiés dans un autre 
chapitre, nous n’analyserons ici que les cas où l’on rencontre simultanément une 
action du liquide environnant et des sollicitations mécaniques. 

Les différents alliages utilisés — ou utilisables — pour la fabrication des pro¬ 
thèses sont plus ou moins sensibles à la fatigue-corrosion et au frottement-corro¬ 
sion. Dans ces conditions, les comportements des matériaux peuvent être très 
différents. On est surpris de ne trouver que très peu d’études donnant des résultats 
immédiatement applicables ou des interprétations d’observations de ruptures 
prématurées. Pourtant, toutes les industries qui font appel à des matériaux en 
contact avec l’eau de mer ont depuis longtemps cherché des solutions pour lutter 
efficacement contre l’amorçage prématuré des fissures en présence d’ions chloru¬ 
res. Ces solutions sont souvent basées sur des aciers inoxydables à forte teneur en 
chrome et en molybdène, mais dont la plupart sont ferritiques. On trouve des ana¬ 
lyses détaillées de la corrosion ou de la corrosion sous tension dans l’eau de mer, 
mais très peu de résultats sur la fatigue-corrosion et, encore moins, sur le frotte¬ 
ment-corrosion. 

Dans le cas des aciers inoxydables de type 316, lorsque la teneur en carbone 
est de 0,06 %, des essais de flexion rotative ont montré un comportement très 
différent du matériau suivant qu’ils étaient effectués à l’air ou dans une solution de 
NaCl à 30 g/l. A l’air, une limite d’endurance peut être définie à 320 MPa — soit 
42 % de la charge de rupture. Par contre, dans une solution de NaCl à 30 g/l et de 
pH = 6, la courbe de Wôhler est pratiquement linéaire et la contrainte ne cesse de 
décroître, même à 100 millions de cycles. La limite de fatigue conventionnelle à 10 
millions de cycles est de 220 MPa ; elle est de 180 MPa à 100 millions de cycles. 

C’est l’amorçage des fissures qui est beaucoup plus rapide en milieu salin. 
En revanche, la vitesse de propagation des fissures ne paraît pas affectée par l’eau 
salée. 

L’acier inoxydable utilisé pour les implants chirurgicaux permanents n’est 
pas l’acier 316 précédent, mais un acier 316 L, à teneur en carbone inférieure à 
0,02 % et, surtout, à propreté inclusionnaire contrôlée. Nous n’avons pas trouvé 
dans la littérature de résultats fiables permettant de porter un jugement définitif 
sur les conditions d’emploi de l’acier inoxydable 316 L, dans le corps humain. Il 
convient donc de regarder avec prudence les études comparatives souvent publiées 
pour promouvoir un produit nouveau. 

On sait que les aciers inoxydables se recouvrent d’un film protecteur qui peut 
être localement détruit par une déformation plastique du métal sous-jacent. Des 
études sont actuellement en cours pour simuler ce phénomène à une plus grande 
échelle au moyen d’essais de fatigue à déformation plastique imposée et de 
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mesures de courant électro-chimique lorsque le potentiel est fixé. Ces essais 
devraient permettre une quantification de la susceptibilité à la fatigue-corrosion. 

De toute manière, dans la mesure où les aciers inoxydables austénitiques ont 
tendance à avoir une résistance à la fatigue plus faible en milieu chloruré qu’à l’air 
et où c’est surtout l’amorçage des fissures qui est affecté par l’environnement, il 
conviendra de surveiller de très près l’état de surface des pièces. 

Souvent, le polissage des implants est satisfaisant sur les plages faciles à 
polir. En revanche, dans les alésages, les congés de raccordement, les emboîtages, 
des stries d’usinage peuvent subsister. Elles sont le siège de phénomènes électro¬ 
chimiques et mécaniques qui sont souvent à l’origine de la rupture des pièces. 

Tout traitement de surface qui modifiera sur quelques microns la nature ou la 
structure du métal pourra jouer un rôle considérable dans l’amélioration de la 
tenue en fatigue-corrosion. 

Les phénomènes de frottement-corrosion sont encore moins étudiés que ceux 
de fatigue-corrosion. Or, le frottement intervient, bien sûr dans les articulations, 
mais il se produit également sous forme de micro-mouvements soit à l’interface 
prothèse-os ou ciment, soit entre vis et plaques, soit entre différentes parties d’une 
même prothèse. A l’air, ces micro-mouvements produisent sur les métaux une 
poudre rouge et le phénomène est dénominé fretting-corrosion ou corrosion de 
contact. En milieu liquide, les réactions sont encore plus complexes, mais on peut 
observer la formation de produits de corrosion dans des zones où des micro¬ 
mouvements entre deux pièces sont possibles. 

A cet effet s’ajoute bien souvent le phénomène de corrosion par crevasse 
— ou caverneuse — qui a été étudié par ailleurs. 

Là aussi, le rôle de la qualité des surfaces et des assemblages est considé¬ 
rable. Le champ des traitements de surface destinés à améliorer les implants en 
316 L est encore méconnu. 

L’alliage de titane le plus largement employé est le TA6V, à 6 % d’alumi¬ 
nium et 4 % de vanadium, à très faible taux d’éléments interstitiels. Les pièces 
peuvent être obtenues par moulage, frittage ou forgeage. Il est surtout employé à 
l’état recuit (R = 950 MPa) ou trempé-revenu (R m = 1100 MPa). 

Les propriétés de cet alliage sont liées à sa micro-structure qui est, elle- 
même, étroitement dépendante du passé métallurgique de la pièce, notamment lors 
de sa mise en forme à chaud. D’autres alliages à plus forte résistance ont été 
développés pour l’industrie aéronautique, mais ils ne sont pas, pour le moment, 
employés en orthopédie. En revanche, on commence à parler d alliages ne conte 
nant pas de vanadium car cet élément peut présenter un caractère toxique. 
L’alliage à 6 % d’Al, 4 % de V pourrait être remplacé soit par un alliage à 5 % 
Al - 2,5 % Fe ou un alliage à 4,5 % Al - 5 % Mo - 1,5 % Cr, par exemple. 

Il existe des études sur la tenue à la fatigue-corrosion des alliages de titane, 
mais les matériaux n’étant pas toujours identiques et les méthodes d’essais souvent 
différentes, il est très difficile de pouvoir tirer une conclusion applicable à la fabri¬ 
cation des implants. 

Par flexion rotative, la limite d’endurance est d’environ 550 MPa mais, si 
l’alliage a subi un traitement thermomécanique lui conférant une structure globu¬ 
laire mixte, et si la surface des éprouvettes a subi un grenaillage à la bille (Shot- 
peening), la limite de fatigue à 10 cycles est portée à 600-680 MPa. 

Des essais de torsion à déformation imposée ont montré que le nombre de 
cycles à rupture pouvait être 2,5 fois plus élevée à 1 état traité à 900°C qu à 1 état 
recuit. Ce traitement conduit à une structure bi-phasée contenant environ 50 % de 
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phase a et 50 % de phase p + a’. Dans ce cas, la déformation est imposée. Elle 
provoque à chaque cycle la rupture du film passif protecteur. Lorsque les essais 
sont effectués à l’air, la durée de vie est 4 fois plus grande. 

Ce résultat est en contradiction avec ceux qui montrent que le comportement 
en fatigue du TA6V est le même à l’air que dans une solution saline. Cela est dû 
au fait que dans les essais d’endurance, par flexion rotative, par exemple, le niveau 
des déformations superficielles est trop faible pour rompre à chaque cycle le film 
protecteur. 

On voit donc l’intérêt d’une analyse détaillée des résultats de toutes les publi¬ 
cations pour définir les propriétés intéressantes pour les applications en ortho¬ 
pédie. Nous retiendrons qu’à faible niveau de contrainte, l’environnement modifie 
peu la résistance à la fatigue du TA6V, mais qu’il en est autrement dans les zones 
fortement sollicitées. 

Comme pour les aciers inoxydables, nous noterons l’influence de tout ce qui 
peut modifier, même sur une très faible épaisseur, les propriétés de surface. Tous 
les traitements physico-chimiques ou mécaniques augmentant la résistance à 
l’amorçage des fissures joueront un rôle considérable sur la tenue à la fatigue. En 
particulier, les traitements d’anodisation, de nitruration ionique ou d’implantation 
ionique devraient se développer pour ces alliages pour améliorer aussi bien la 
tenue à la fatigue que les propriétés tribologiques. 

Enfin, les alliages de cobalt qui comprennent les alliages à forger et les allia¬ 
ges à mouler présentent eux aussi des propriétés qui varient avec la microstruc¬ 
ture. Les progrès considérables apportés dans le domaine de l’élaboration, de la 
mise en forme et du contrôle des structures ont permis d’éliminer des cas de ruptu¬ 
res prématurés liées à une structure à gros grain. Toutefois, la structure de ces 
alliages est beaucoup plus complexe que celle des aciers inoxydables ou des allia¬ 
ges de titane et, pour chaque fabrication, il convient de déterminer avec soin les 
caractéristiques importantes pour la fabrication des implants chirurgicaux. 

Comme pour le TA6V, on trouve des résultats contradictoires suivant que les 
essais de fatigue-corrosion sont faits à déformation imposée ou à contrainte 
imposée. 


CONCLUSION 


A travers ces quelques exemples de tenue en service des matériaux pour 
prothèses, nous avons montré que les principales causes d’échec des matériaux 
étaient liées à une connaissance encore insuffisante des propriétés des matériaux 
utilisés. 

Les descellements sont dus à une dégradation des ciments qui ne pourra être 
corrigée que si des études bien adaptées sont entreprises. A ces travaux sur les 
propriétés des ciments doivent être associées des recherches sur la mécanique du 
transfert des charges entre implant et os. 

Les problèmes d’usure du polyéthylène révèlent que des progrès ne seront 
faits que lorsqu’on aura amélioré les caractéristiques du matériau, tout en modi¬ 
fiant le dessin des pièces. L’introduction des céramiques qui diminue l’amplitude 
de l’usure ne l’a pas pour autant supprimée et, tant que la fragilité de ces maté¬ 
riaux ne sera pas atténuée, les risques d’accidents seront encore à craindre. 
L’expérience sur les matériaux composites carbonés est encore insuffisante et seule 
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une expérimentation rigoureusement contrôlée permettra de dire si les avantages 
espérés de ces nouveaux matériaux ne sont pas accompagnés de graves inconvé¬ 
nients liés à une éventuelle fragmentation des fibres. 

Enfin, pour les alliages métalliques pour lesquels on connaît bien les liens 
entre les propriétés et la structure que l’on peut faire varier par des traitements 
thermomécaniques, l’analyse du comportement en service des pièces montre que la 
résistance à la fatigue-corrosion devrait être étudiée dans des conditions expéri¬ 
mentales telles qu’il serait plus facile de comparer objectivement les avantages et 
les inconvénients des divers alliages proposés. 

De plus, il ne faut pas perdre de vue le fait que la plupart des expertises 
publiées ont été réalisées sur du matériel dont on ne connaît pas toujours avec 
précision l’histoire : origine et date de fabrication, mise en place et sollicitations 
subies. 

Il faut donc se garder de conclure hâtivement aux dangers de certaines 
techniques et, peut-être encore plus, de l’effet entièrement bénéfique des nouvelles, 
tant qu’il n’est pas possible de s’assurer de l’objectivité scientifique des mesures. 

Dans toute cette étude, nous avons montré que pratiquement tous les 
phénomènes intervenant dans la tenue en service des matériaux implantables 
prenaient naissance à la surface des implants. C’est donc par l’étude des surfaces 
et de leurs modifications par traitements physico-chimiques et/ou mécaniques, ou 
par des revêtements, que l’on devrait faire progresser les techniques actuelles de 
fabrication des implants chirurgicaux. 
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ESSAIS DE LABORATOIRE POUR PROTHÈSES ARTICULAIRES 
NÉCESSITÉS, POSSIBILITÉS, LIMITES 

F. Langlais* 


Depuis quatre ans, mandaté par la Société Française d’Orthopédie, nous 
avons, avec l’aide du Commissariat à l’Énergie Atomique et du Laboratoire 
National d’Essais, fait de nombreux essais en laboratoire des prothèses de hanche 
commercialisées. 

Ces essais, réalisés dans un but d’information des chirurgiens, ont été 
effectués en collaboration avec les industriels, ils s’étendent maintenant à d’autres 
types de prothèses (genou notamment). 

Plus récemment, des mesures législatives concernant l’homologation de l’en¬ 
semble du matériel médical ont été mises en route : nous espérons que cette 
organisation officielle prendra en compte l’expérience acquise dans ce domaine 
par la S.O.F.C.O.T. et les industriel concernés. 

Les examens de laboratoires nous paraissent utiles à un triple point de vue : 

— Ils apportent une information objective aux chirurgiens, et représentent un 
des éléments dans le choix des arthroplasties qu’ils utilisent. Il est bien clair qu’il 
n’est pas possible d’établir un classement des prothèses, car chacune d’elles repré¬ 
sente un compromis entre différentes nécessités (une tige fémorale volumineuse 
sera plus résistante en fatigue, mais parfois difficile à mettre en place ; une tête de 
gros diamètre sera peut-être plus stable, mais au prix d’une mécanique moins 
satisfaisante). 

Les essais de laboratoire ne réalisent donc qu’un élément à côté desquels 
interviennent : le dessin de l’arthroplastie, la qualité de son matériel ancillaire, le 
nombre de modèle permettant de faire face aux différentes situations anatomo¬ 
pathologiques, etc. 

— Ils permettent aux industriels de justifier de la qualité de leur produit, et de 
satisfaire aux différentes exigences administratives, tant en France qu’à l’exporta¬ 
tion. 

— Ils représentent un élément important de choix entre des arthroplasties de 
principe identique, mais construites par des fabricants variés, et à des prix 
différents. Comment, en l’absence de ces essais, les chirurgiens pourraient-ils 
justifier auprès des autorités de tutelle leur choix pour un modèle qui est fiable, par 
rapport à un modèle apparemment identique et de coût moindre, mais qui se 
révèle en laboratoire d’une longévité très inférieure... 


* Professeur à l’Université de Rennes - Chef du Service de Chirurgie Orthopédique et Répara¬ 
trice, CHU, Hôpital Sud, F-35000 Rennes. 
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Nous n’envisagerons ici que les essais sur les prothèses arrivées au stade 
d’expérimentation clinique, et parmi les très nombreux examens qui peuvent être 
réalisés, nous tenterons de montrer lesquels sont strictement indispensables, 
lesquels sont souhaitables, et lesquels n’apportent que des éléments de présomp¬ 
tion sur la longévité de l’arthroplastie, et relèvent donc plutôt de la recherche... 


I. - LES ESSAIS INDISPENSABLES 

y 

Il existe une batterie limitée d’examens simples à réaliser, les conditions et les 
résultats de ces essais étant le plus souvent définis par des normes françaises et 
internationales. Les exigences de ces normes sont en effet telles que le produit 
qui n’y répond pas paraît peu adapté à première vue à un usage clinique. Ces 
essais concernent essentiellement l’aspect dimensionnel des pièces prothétiques, et 
leur composition. 

Les études métrologiques. - Des facteurs strictement mécaniques inter¬ 
viennent en effet sur la longévité des prothèses : les surfaces mal congruentes 
entraîneront des excès de contraintes, et donc des usures (sphéricité des têtes des 
prothèses de hanche), des épaisseurs inadaptées seront à l’origine de fluage des 
matériaux plastiques avec contraintes excessives (cupule trop fine dans les 
prothèses de hanche). 

Il est donc intéressant de connaître : 

a) La congruence des différents éléments prothétiques : au niveau des hanches, 
ceci est lié au diamètre respectif de la tête fémorale et de la cupule. Des forces 
largement réparties représentent un élément favorable à long terme, mais il ne faut 
pas perdre de vue qu’un appui qui peut être polaire sur une prothèse non soumise 
aux forces de la marche, peut devenir équatorial une fois qu’elle supporte celles-ci. 

Pour les prothèses totales de genou, la congruence des surfaces articulaires 
est un facteur encore plus important pour l’avenir : une congruence faible facilite 
le glissement-roulement et donc la reproduction de mouvements physiologiques, 
mais au prix de contraintes élevées sur les surfaces de glissement. A l’inverse une 
congruence large sollicite moins ces surfaces de glissement, mais entraîne la trans¬ 
mission au niveau de l’interface prothèse/os de toutes ces forces de glissement. 

b) La sphéricité est un élément important des prothèses de hanche. Si la 
surface articulaire comporte en effet des vallonnements importants, ceci entraîne 
des contraintes alternées sur le polyéthylène de la cupule et une usure par fatigue 
qui se révèle au bout de quelques années. A signaler qu’il faut différencier la 
sphéricité, qui mesure les variations du rayon sur un grand nombre de points 
répartis sur la sphère (une vingtaine par exemple) et la circularité, qui représente 
des variations de ce rayon dans un plan, correspondant à un méridien déterminé : 
un minimum de 10 microns de circularité paraît indispensable pour les têtes de 
prothèse de hanche métal/polyéthylène, mais il doit se rapprocher du micron pour 
d’autres couples peu tolérants (par exemple le couple alumine/alumine). 

c) L’état de surface correspond à la rugosité de la surface prothétique, mesuré 
par exemple sur une distance d’un ou deux millimètres. On comprend qu’une 
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rugosité très importante de la partie métallique puisse abraser des débris du 
polyéthylène et mener à une usure importante. A l’inverse, un minimum d’irrégu¬ 
larité n’est pas inutile pour faciliter la lubrification des surfaces articulaires. 

La caractérisation des matériaux . — Pour ce qui concerne les pièces métalli¬ 
ques , les normes actuellement existantes représentent des guides très précis, les 
produits correspondants aux normes répondant à l’essentiel des critères de résis¬ 
tance mécanique et à la corrosion. 

Ces critères sont notamment : 

a) La composition qui comporte les différents pourcentages de matériaux. Il 
s’agit des éléments constitutifs des alliages, mais aussi des impuretés, séquelles 
inévitables des processus de fabrication. Cette composition régit notamment la 
résistance à la corrosion, l’existence entre les grains de métal de ségrégations de 
nature différente étant des points d’appel à une attaque par les milieux organiques. 
De même une composition chimique inadéquate peut nuire à la passivation de 
surface des pièces métalliques et faciliter leur attaque. Il existe ainsi d’importantes 
différences entre les aciers, dont certains sont impropres à l’usage médical (les 
aciers destinés à la réalisation des prothèses, d’implantation « définitive », devant 
en outre comporter des impératifs non obligatoires pour le matériel d’ostéo¬ 
synthèse implanté temporairement). 

b) Le traitement métallurgique est tout aussi important que la nature chimique 
de l’alliage, et concerne particulièrement le corroyage, c’est-à-dire le traitement à 
froid du matériau par forgeage. Ceci permet en effet d’orienter de façon favorable 
les fibres du métal, de mieux répartir les ségrégations. 

Des études macroscopiques et microscopiques doivent être faites sur les 
surfaces articulaires, mais plus encore sur les tiges centro-médullaires, tant au 
niveau de leur surface qu’au niveau de leur coupe. On distingue ainsi très aisément 
les matériaux coulés, (dont la taille des grains est régie par les conditions du 
refroidissement de l’alliage) et les matériaux forgés (ces derniers, toutes choses 
égales par ailleurs, ayant des propriétés mécaniques meilleures). 

Pour ce qui concerne les matériaux plastiques , on connaît actuellement la 
corrélation entre les caractéristiques mécaniques, la composition et les arrange¬ 
ments molléculaires. Contrairement à la métallurgie, peu de laboratoires peuvent 
répondre précisément à ces essais. Pour le polyéthylène, ils comportent : la 
densité, l’étude des différentes phases de la fusion, l’étude de la répartition des 
poids moléculaires et notamment au niveau des surfaces. En effet, les procédés de 
mise en forme des arthroplasties peuvent modifier de façon extrêmement sensible 
les poids moléculaires en surface, rendant le polyéthylène accessible à la corro¬ 
sion, elle-même facteur d’usure. 

Importantes au niveau de la hanche, ces caractéristiques sont encore plus 
fondamentales au niveau du genou. En effet, le polyéthylène est actuellement dans 
la quasi exclusivité des cas le matériau de friction de ces prothèses, mais il est 
sollicité à la limite de ces capacités. Toute imperfection dans la métrologie, dans 
l’épaisseur, ou dans la composition du polyéthylène risque d’aboutir à des usures 
extrêmement rapides. 
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II. - LES ESSAIS COMPLÉMENTAIRES 

Ils sont certes souhaitables pour confirmer les qualités mécaniques d’une 
arthroplastie, ils représentent néanmoins un investissement beaucoup plus impor¬ 
tant en matériel et en temps, et peuvent difficilement être des essais de routine 
pour les prothèses commercialisées. Ils sont donc souhaitables en début d’expéri¬ 
mentation, lors de certains changements de dessins, ou de certaines améliorations 
de matériaux. 

Les essais mécaniques . L’étude de la composition chimique, de la structure 
métallurgique, ou de la répartition des polymères permettent une très bonne 
approche de leur résistance mécanique, mais ces essais ne tiennent pas compte du 
dessin des prothèses et de l’interférence de ce dessin sur la résistance des 
matériaux, d’où l’intérêt d’essais mécaniques. Le plus simple est un essai en 
flexion, par exemple utilisable sur les tiges de prothèse, permettant de voir les 
déformations de celles-ci, de connaître sa limite élastique et sa limite de résistance. 
Elle objective notamment les différences de comportement en fonction du traite¬ 
ment métallurgique (matériau coulé qui se brise, ou forgé qui se tord), mais bien 
entendu ce sont les essais en fatigue qui sont les plus utiles, car c’est sous des 
contraintes répétées que se dévoilent le plus souvent les insuffisances des 
prothèses : cette fatigue est réalisée sur des machines, maintenant des prothèses 
entières dans un milieu physiologique, soumises à un cycle de contraintes de type 
Rydell, et ceci pendant une durée équivalente à une ou deux années de fonction 
in vivo (5 à 6 millions de cycles). 

Ces essais mécaniques sont encore plus intéressants pour les matériaux 
plastiques : ils permettent de juger du fluage de ce matériau (qui correspond au 
glissement des unes sur les autres des différentes couches du polymère). 

Les essais d'usure sont réalisés sur simulateurs qui transmettent aux pièces 
prothétiques, maintenues dans un milieu physiologique, non seulement les 
contraintes axiales, comme dans les essais de fatigue, mais aussi les mouvements 
de flexion extension, abduction et adduction, et de rotations qu’on retrouve lors 
de la marche. Il faut cependant insister sur la complexité nécessaire de ce type 
d’appareil, des extrapolations erronées étant survenues à la suite d’utilisation de 
machines simplifiées. On comprend en effet que si les cycles de mise en charge 
sont très stéréotypés, ils ne correspondent pas au caractère beaucoup plus 
aléatoire de l’utilisation fonctionnelle de l’articulation. De même si les essais sont 
réalisés à une vitesse excessive, on se trouve dans les conditions de lubrification 
différentes de celles retrouvées in vivo , avec des échauffements qui peuvent 
dénaturer les polymères, et aboutir à des résultats tout à fait artificiels. 

Les essais sur simulateur doivent donc être faits à vitesse réduite (pas plus de 
2 cycles — ou pas — par seconde) et surtout bénéficier d’une lubrification aussi 
proche que possible de l’articulation prothétique in vivo. Or, il s’agit manifes¬ 
tement d’un facteur encore très mal connu. Il faut ainsi différencier : les simula¬ 
teurs articulaires, appareils complexes, coûteux, qui servent essentiellement à la 
mise au point de couples de friction, et en aucun cas à l’étude systématique de la 
production industrielle, mais peuvent permettre d’étalonner des bancs d’essais ; les 
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bancs d’essais, machines à la mécanique simplifiée, tournant plus rapidement, à la 
lubrification non physiologique, qui permettent de contrôler la production indus¬ 
trielle dans des délais et à des coûts beaucoup moins importants. 


III. - LES ESSAIS « DE RECHERCHE » 

Nous faisons appel également à d’autres essais pour l’étude des prothèses 
articulaires, mais ceux-ci rentrent dans un cadre de recherche, car ils apportent 
des éléments de présomption, mais en aucun cas de certitude sur la tolérance in 
vivo de l’arthroplastie. 

Essais biomécaniques. — Les plus classiques sont les essais sur os et 
prothèse équipés de jauges de contraintes. Ils permettent de connaître à un 
moment déterminé les contraintes engendrées dans ces deux éléments en fonction 
des forces auxquelles ils sont soumis et de leur dessin. Néanmoins, il ne s agit que 
d’un aspect tout à fait instantané et imprécis : instantané car leur manque 
l’élément essentiel que représente la réponse de l’os aux sollicitations : or cette 
réponse, qui va de l’ostéoporose par diminution de contraintes, à l’épaississement 
par sollicitations physiologiques, et à la fatigue par sollicitations excessives, ne 
peut apparaître sur ce modèle statique. De même, manquent à ces modèles les 
simulations des parties molles qui jouent un rôle essentiel, notamment par des 
effets composites poutre-hauban. 

La méthode des éléments finis est une méthode informatique qui permet de 
programmer un ordinateur, en lui indiquant les caractéristiques dimensionnelles et 
mécaniques de tous petits éléments qui, juxtaposés, constituent 1 os et la prothèse. 
On obtient ainsi des éléments de présomption mais qui ont également un caractère 
assez instantané, car il est difficile de programmer les modifications de comporte¬ 
ment mécanique de l’os en fonction des sollicitations reçues. 

Essais de tolérance. — Une mécanique satisfaisante des prothèses est un 
élément nécessaire, mais aucunement suffisant pour assurer sa longévité. L orga¬ 
nisme doit, en effet, tolérer les matériaux de prothèse, ses composés de dégrada¬ 
tion par corrosion-fatigue, les débris d’usure des surfaces articulaires. 

Des essais de laboratoire sur cultures cellulaires, sur cultures embryotypi- 
ques par implantation sur animal de laboratoire, permettent d’avoir une bonne 
notion de la tolérance de ces matériaux. Cependant, cette tolérance est liée non 
seulement à des facteurs chimiques, mais à des facteurs dimensionnels et il est 
donc utile de disposer de débris d’usure de taille proche de ceux qui naissent in 
vivo, et donc d’obtenir ces débris à partir du fonctionnement d’un simulateur. 

L’implantation de prothèse chez des animaux de laboratoire (moutons, 
chiens) permet d’apporter un élément mécanique d’étude de la tolérance 
biologique, mais là non plus il ne s’agit que d’éléments de présomption, car on ne 
peut formellement extrapoler pour un même bio-matériau, sa tolérance chez 
l’homme de sa tolérance chez le mammifère, (le comportement mécanique d’une 
prothèse chez le mouton quadrupède diffère de son comportement mécanique chez 
l’homme bipède...). 

Il s’agit donc de tests de recherche tout à fait utiles et même indispensables 
avant la réalisation de prototypes cliniques, mais il faut rester modeste quant aux 






ESSAIS DE LABORATOIRE POUR PROTHÈSES ARTICULAIRES 179 


prévisions que permettent ces techniques : une prothèse qui se révélera non satis¬ 
faisante à ces différents essais de laboratoire, ne devra pas aboutir jusqu’aux 
essais cliniques. A l’inverse, on connaît des désillusions observées par l’utilisation 
clinique de bio-matériaux ou de dessins nouveaux, pourtant évalués favorablement 
en laboratoire... 
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BIOMÉCANIQUE TISSULAIRE 
ET HISTO-MORPHOMÉTRIE 


I. HISTOLOGIE ET ARCHITECTURE OSSEUSE 


HISTOLOGIE NORMALE DES TISSUS DE SOUTIEN 


L. Garbe* 

INTRODUCTION 


Les tissus de soutien sont principalement caractérisés par le cartilage et les 
os. L’articulation des pièces squelettiques entre elles se fait par l’intermédiaire 
d’une cavité cernée par les cartilages articulaires de recouvrement et la membrane 
synoviale. Par ailleurs, ces éléments de soutien sont complétés par la présence de 
tendons et de muscles. 


I. - LE CARTILAGE 

Il existe différents types de cartilage en fonction de la quantité de substance 
fondamentale, de la disposition des fibres de collagène et de l’absence ou la 
présence de fibres élastiques. 


1° Le cartilage hyalin (fig. 1) 


Il concerne : 

— les surfaces articulaires ; 

— les ailes du nez, le larynx, la trachée et les bronches ; 

— les extrémités antérieures des côtes ; 

— les cartilages de conjugaison. 


* M.C.U. - Praticien Hospitalier - Laboratoire d’Anatomie Pathologique (Pr Toga) - Hôpital de 
la Timone - Bd Jean Moulin, 13385 Marseille Cédex IV. 
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Fig. 1. — Cartilage hyalin. 


Il est caractérisé par : 

— Des cellules ou chondrocytes, situées dans des logettes ou chondroplas- 
tes ; elles élaborent la substance fondamentale riche en mucoprotéines ; ce sont 
des cellules jeunes, actives, avec des courtes expansions cytoplasmiques et de 
nombreux organites. 

- Des fibres de collagène orientées parallèlement, parfois de façon circu- 

laire. 

— Une substance fondamentale contenant de l’eau (70 %), des sels de 
sodium, des protéoglycanes synthétisées par les chondrocytes. 

2° Le cartilage élastique (fig. 2) 


Il intéresse : 

— le pavillon de l’oreille ; 

— l’épiglotte, le larynx ; 

— le conduit auditif externe. 



Chondrocyte dans 
logette chondroplastique 


Fibres élastiques 

Substance 

fondamentale 


Fig. 2. — Cartilage élastique. 













HISTOLOGIE NORMALE DES TISSUS DE SOUTIEN 


183 


Il est riche en fibres collagènes et élastiques ; les chondrocytes sont plus nom¬ 
breux que dans le cartilage hyalin ; ils élaborent la substance fondamentale et les 
fibres ; la matrice contient un réseau dense de fibres élastiques autour de chaque 
chondrocyte. 


3° Le fibro-cartilage (fig. 3) 


Il répond aux : 

— disques intervertébraux ; 

— ménisques articulaires du genou ; 

— bord inférieur de la cavité glénoïde de l’omoplate ; 

— zones d’insertion tendineuse (tendon d’Achille) ; 

— symphyse pubienne. 

Il est très riche en fibres de collagène et de ce fait apparaît particulièrement 
résistant aux tractions et aux pressions ; les chondrocytes se disposent entre les 
fibres collagéniques ; celles-ci sont séparées par une fine couche de substance 
fondamentale. 

* 

* * 

Ces différents cartilages sont entourés par le périchondre ; c’est un tissu 
conjonctif adhérant fortement au cartilage, entourant tous les tissus cartilagineux 
sauf les cartilages articulaires de recouvrement ; il comprend : 

— une couche externe nourricière, richement vascularisée ; 

— une couche interne cellulaire, peu vascularisée, chondrogène ; elle inter¬ 
vient dans la croissance du cartilage par apport de nouveaux chondrocytes avec 
dispositions successives de substance fondamentale. 

Le tissu cartilagineux se différencie à partir de zones appelées blastèmes 
cartilagineux. Adulte, le cartilage est avasculaire ; sa nutrition s’effectue par 
diffusion et absorption au niveau de la matrice qui est très perméable ; le cartilage 
se régénère faiblement et quand il est détruit c’est fréquemment du tissu fibreux 
qui le remplace ; le vieillissement est caractérisé par une diminution de l’activité 



Chondrocyte 
dans logette 
chondroplastique 


Fibres collagènes 


Substance 

fondamentale 


Fig. 3. — Fibro-cartilage. 
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Fig. 4. — Cartilage articulaire. 
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des chondrocytes ; le cartilage perd alors son élasticité et la substance fondamen¬ 
tale se charge en sels de calcium. 

Le cartilage hyalin qui recouvre les surfaces articulaires présente une mor¬ 
phologie un peu particulière (fig. 4). Il est caractérisé par une couche superficielle 
tangentielle dite de glissement, une couche moyenne de transition et une couche 
interne constituée de cartilage calcifié reposant sur la lame osseuse sous- 
chondrale ; de là, partent des fibres de collagène qui vont s’incurver en surface et 
se réfléchir ensuite vers la lame sous-chondrale. Le cartilage articulaire est 
également avasculaire. 


II. - LE TISSU OSSEUX 


Plusieurs fonctions fondamentales sont dévolues au tissu osseux : 

- Un rôle de soutien par sa matrice protéique imprégnée de calcium. 

— Un rôle de protection des organes vitaux (thoraciques, cérébraux et 
médullaires). 

— Un rôle de régulation de la calcémie. 

- Un rôle hématopoïétique avec élaboration de cellules sanguines dans la 
moelle osseuse. 


1° Classification et morphologie 


a) Tissu osseux primaire, non lamellaire, fibreux (fig. 5). - C’est un tissu primitif, 
temporaire, remplacé par le tissu définitif dit lamellaire. 

— Il est constitué de travées séparées par des espaces en forme de sacs 
communiquant entre eux ; ces travées sont faites de fibres collagéniques disposées 
sans ordre et englobant des ostéocytes à longues expansions ; les cavités sont 
bordées d’ostéoblastes et laissent passer des vaisseaux dans un tissu conjonctif 
lâche. 

- C’est le premier tissu qui s’élabore chez l’embryon ; après la puberte, on 
ne doit plus observer d’os primaire dans les conditions normales. Parfois la cica- 
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Fig. 5. — Tissu osseux primaire, non 
lamellaire. 



Ostéocyte 


trisation d’un foyer fracturaire, la Maladie de Paget ou les sarcomes ostéogéniques 
peuvent présenter des îlots de tissu osseux primitif. 

b) Tissu osseux secondaire, lamellaire, ossifié (fîg. 6. ). — Il est constitué de 
lamelles de fibres collagéniques parallèles ; une substance fondamentale s’infiltre 
entre ces fibres et les sels de calcium durcissent l’ensemble. 

— Les lamelles peuvent s’empiler les unes sur les autres (périoste) ou bien se 
disposer concentriquement, autour d’un canal vasculaire (ostéone). 

— Les ostéocytes sont alignés régulièrement au contact des lamelles. 

— Deux architectures osseuses sont observées réalisant soit du tissu osseux 
compact, soit du tissu osseux spongieux. 



Ostéoplaste avec 
canalicules 


Canal de Havers 


Fig. 6. — Tissu osseux secondaire lamellaire. 


Tissu osseux compact (fig. 7) : 

— Il intéresse la diaphyse des os longs. 

— Il est constitué d’ostéones caractérisés par des lamelles concentriques 
autour d’un canal central appelé canal de Havers. 

— Le canal est occupé par un tissu conjonctif lâche constitué de fibres 
collagènes, de fibroblastes, englobant des capillaires, artérioles et veinules. 

— Les lamelles concentriques sont au nombre de 8 à 15 dans un ostéone ; 
elles sont creusées de lacunes ou ostéoplastes logeant les ostéocytes disposés 
concentriquement ; de ces lacunes partent de très nombreux canalicules reliant les 
ostéoplastes entre eux, les plus internes aboutissant au canal de Havers. 
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- Les canaux de Havers (fig. 8) situés au centre de chaque ostéone sont 
reliés entre eux par des canaux plus petits appelés canaux de Volkman ; ces 
différents canaux assurent un réseau tenu parcouru de vaisseaux sanguins. 

Tissu osseux spongieux (fig. 9) : 

— Il concerne l’épiphyse des os longs, les os courts et le diploë des os plats. 

— Il est constitué de lamelles osseuses disposées en travées contenant des 
ostéoplastes et leurs canalicules ainsi que des ostéocytes (fig. 10). 

— Au contact de ces travées, il existe des cavités de formes irrégulières, 



Fig. 8. — Canal de Havers. 
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reliées entre elles et contenant de la moelle hématopoïétique, un capillaire ou une 
veinule. 

— Avant la puberté, la moelle osseuse est toujours génératrice de cellules 
sanguines. Chez l’adulte, la moelle hématopoïétique ne se rencontre que dans l’os 
iliaque, les vertèbres, les côtes, le sternum et le crâne (fïg. 11) ; ailleurs la moelle 
osseuse est adipeuse, sans activité hémopoïétique. Chez le vieillard, elle devient 
progressivement fibreuse. 



Fig. 10. — Ostéoplastes avec leurs canalicules logeant des ostéocytes. 
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Fig. 11. — Moelle hématopoïétique . 


2° Structure des tissus osseux 


Tous les tissus osseux comportent une matrice et des cellules. 

a) La matrice est une structure dure, caractérisée par une charpente protéique 
collagène, une substance fondamentale et des sels minéraux. Ces derniers sont des 
sels de calcium, de magnésium et de strontium. 

Le calcium osseux est fixé sous la forme de cristaux d’hydroxyapatite (en 
aiguilles ou plaquettes) constitués d’ions calciques à disposition hexagonale 
entourés d’ions phosphates de même répartition. Les cristaux d’hydroxyapatite 
sont situés soit dans les fibres de collagène, soit entre celles-ci. La substance 
fondamentale comprend des chondroïtines sulfates, de l’acide hyaluronique, des 
kératanes sulfates associés à des protéines ; elle possède une très forte affinité pour 
les sels de calcium. 

b) Les cellules osseuses : ostéoblastes, ostéocytes, ostéoclastes. 

Les ostéoblastes (fig. 12) (-*—) : 

Structure : C’est une cellule polyédrique avec de nombreuses expansions 
cytoplasmiques, un cytoplasme très basophile riche en ribosomes, un ergastro- 
plasme très développé, un appareil de Golgi volumineux, des mitochondries 
pouvant stocker de grandes quantités de calcium et de phosphore. 

Fonctions : 

— Élaboration de la substance fondamentale et des fibres de collagène. 
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Fig. 12. - Ostéoblaste (petite flèche) et ostéocyte (grosse flèche). 


- Élaboration de la substance pré-osseuse ou zone ostéoïde, autour de 
l’ostéoblaste, fortement colorée par le P.A.S. (mucopolysaccharides). 

- Minéralisation de la zone ostéoïde en huit jours par accumulation d’ions 
phosphate et calcium dans les mitochondries, constitution de phosphate 
tricalcique qui précipite, passage dans le milieu extra-cellulaire et constitution du 
cristal d’hydroxyapatite. 

Les ostéocytes (fig. 12) ( 4* ) : 

Structure : C’est une cellule allongée avec nombreuses expansions pénétrant 
les canalicules, un noyau ovalaire, un ergastoplasme et un Golgi bien développés, 
des mitochondries peu nombreuses par opposition avec l’ostéoblaste. 

Fonctions : 

- Renouvellement et maintenance de la matrice osseuse (échanges entre l’os 
et le sang par les canalicules). 

— Ostéolyse péri-ostéocytaire par sécrétion d’enzymes protéolytiques détrui¬ 
sant le collagène et les cristaux, fonction favorisée par la parathormone, les 
carences en vitamine D, l’hypervitaminose A, les traumatismes. 

- Élaboration d’une fibrose secondairement minéralisée pour réparer la 
résorption osseuse péri-ostéocytaire. 

Les ostéoclastes (fig. 13) (-«—) : 

Structure: C’est une volumineuse cellule contenant 10 à 15 noyaux, placée 
entre la travée osseuse et le capillaire, comportant de nombreux replis cytoplas¬ 
miques avec des vacuoles occupées par des cristaux d’hydroxyapatite, un Golgi 
bien visible et de nombreuses mitochondries. 
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Fig. 13. — Ostéoclaste (petite flèche). 


Fonctions : 

— Sécrétion d’enzymes protéolytiques. 

— Sécrétion d’acides citrique et carbonique, le pH acide favorisant l’acti¬ 
vité des enzymes protéolytiques. 

— Phagocytose des substances minérales et protidiques. 

— L’ensemble de ces fonctions aboutissant à une résorption de la matrice 
osseuse que l’on appelle ostéoclasie. 

Ces trois types de cellules osseuses proviennent de cellules mésenchyma¬ 
teuses chez l’embryon ; après la naissance, deux hypothèses sont retenues dans 
l’élaboration des cellules osseuses ; soit la cellule souche mésenchymateuse 
donnerait un pré-ostéoclaste puis un ostéoclaste qui se transformerait en pré¬ 
ostéoblaste, en ostéoblaste puis finalement en ostéocyte ; soit il existerait deux 
lignées différentes donnant des ostéoblastes ou des ostéoclastes, sans possibilité de 
transformation de l’une à l’autre. 


3° Ostéogenèse 


Il existe deux types d’ossification ; l’une à partir du tissu conjonctif, c’est 
l’ossification de membrane, l’autre à partir du tissu cartilagineux, c’est l’ossifica¬ 
tion enchondrale. 

A partir d’un blastème mésenchymateux squelettogène, il y a constitution 
d’un modèle conjonctif ou cartilagineux ayant grossièrement la forme du futur os. 
Ensuite, il y a deux étapes successives dans l’ostéogenèse : 
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L’ossification primaire. — Elle conduit à un tissu osseux immature, fibreux et 
minéralisé, transitoire. Elle est toujours due à l’activité des ostéoblastes. On peut 
observer : 

Une ossification primaire de membrane ; c’est une étape essentielle dans 
l’ostéogenèse des os du crâne ; elle est nécessaire à la croissance des os courts et à 
l’augmentation du diamètre des os longs (par ossification périostique). 

Une ossification enchondrale (fig. 14) à partir d’un modèle cartilagineux ; 
c’est une étape indispensable de l’ostéogenèse des os longs et courts, indispensable 
également à la croissance en longueur des os longs. Elle est caractérisée par une 
hypertrophie puis une dégénérescence des chondrocytes aboutissant à des cavités 
séparées par des cloisons de matrice chondroïde calcifiée ; ensuite ces cavités sont 
occupées par des vaisseaux et des chondroclastes, des cellules mésenchymateuses 
indifférenciées qui donneront des ostéoblastes ; ces derniers déposent alors des 
couches successives de substance pré-osseuse sur les cloisons septales : on obtient 
ainsi un tissu osseux fibro-lamellaire. 



Fig. 14. — Ossification enchondrale. 


Tissu osseux 
fibreux 


L’ossification secondaire se produit dans un tissu osseux remanié ; elle est 
caractérisée tout d’abord par une résorption du tissu osseux primaire (par 
ostéoclasie) avec formation de lacunes de Hawship ; puis il y a édification du tissu 
secondaire par activité ostéoblastique avec dépôts de couches concentriques de 
substance pré-osseuse au contact des lacunes de Hawship ; celles-ci vont diminuer 
de taille et devenir des canaux de Havers : c’est la formation d’ostéones 
secondaires, non permanents, en renouvellement constant par ostéoclasie puis 
ostéoblastose aboutissant à des ostéones tertiaires puis quaternaires, ainsi de 
suite... Le tissu osseux lamellaire ainsi constitué est de type compact ou 
spongieux. 


4° Croissance et modelage osseux 


a) Croissance des os en longueur.— La croissance diaphysaire dépend du 
cartilage de conjugaison ; celle des épiphyses et des os courts se fait par l’activité 
du cartilage épiphysaire puis du centre d’ossification. 
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Fig. 15. — Cartilage de conjugaison. 


Le cartilage de conjugaison (fîg. 15) est un disque cartilagineux situé entre la 
métaphyse et l’épiphyse ; il comprend cinq zones : 

— Le cartilage hyalin avec des chondrocytes de petite taille. 

— Le cartilage sérié constitué de cellules discoïdes, riches en mitochondries, 
très mitotiques, élaborant de grandes quantités de substance fondamentale ; ces 
cellules se disposent en piles parallèles ; elles permettent, par leurs mitoses, l’allon¬ 
gement diaphysaire. 

— Le cartilage hypertrophié avec des cellules volumineuses, restant en piles 
parallèles, induisant la minéralisation de la matrice cartilagineuse. 

— Le tissu ostéoïde avec dépôts de substance pré-osseuse. 

— La zone ossiforme avec calcification. 

Pour qu’il y ait croissance osseuse, il faut qu’il existe un équilibre entre les 
deux processus de prolifération et de maturation ; après la puberté, cet équilibre 
est rompu et les cartilages de conjugaison s’ossifient totalement. 

Le contrôle de la prolifération et de la maturation osseuses est assuré par 
divers facteurs : 

— L’hormone somatotrope hypophysaire qui agit sur le cartilage sérié, son 
absence ou son insuffisance aboutissant à un nanisme. 

— Les hormones thyroïdiennes activent la croissance et la maturation du 
cartilage de conjugaison. 

— La testostérone agit également sur la croissance mais, à fortes doses, elle 
peut ossifier complètement le cartilage de conjugaison en favorisant la maturation 
et l’ossification. 

— Les œstrogènes retardent la croissance osseuse. 
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Fig. 16. — Périoste. 


Couche fibreuse 
externe 

Couche ostéogène 
interne avec ostéoblastes 


Tissu osseux périostique 


— La vitamine D permet le dépôt minéral de la zone ostéoïde ; son absence 
aboutit au rachitisme. 

— La vitamine C contrôle la synthèse du collagène et des mucopolysaccha- 
rides. 

— La vitamine A à fortes doses induit une ossification désordonnée. 

b) Croissance des os en épaisseur. — Elle est due au périoste (fig. 16), gaine de 
tissu conjonctif hypervascularisé recouvrant les os et non le cartilage. 

Le périoste comprend deux zones : 

— l’une externe est fibro-collagénique, bien vascularisée ; 

- l’autre interne, dite ostéogène, est caractérisée, de dehors en dedans, par 
des fibres collagènes arciformes, des fibroblastes, des préostéoblastes déposant à 
leur contact une couche ostéogène capable de se transformer en os sous l’action 
d’un stimulus. 

Le périoste assure la croissance du diamètre osseux par apposition de 
lamelles osseuses concentriques et formation d’ostéones sous-périostés (fig. 17). 

c) Modelage osseux. — Ce modelage est sous la dépendance de deux 
mécanismes : 

— L’un est caractérisé par une alternance de dépôt osseux et de destruction 
osseuse ; ceci permet à l’os soit de conserver sa forme et ses proportions, soit de se 
modifier. 

— L’autre répond à une croissance différentielle qui fait que toutes les faces 
d’une pièce osseuse peuvent ne pas se développer avec la même vitesse ; cette 
différence de croissance entraîne un glissement latéral du grand axe de la pièce 
osseuse. 

Le modelage permanent est assuré par les « unités métaboliques » que consti¬ 
tuent les deux cellules antagonistes, ostoblastes et ostéoclastes, pour aboutir à des 
ostéones dans l’os compact et des lignes d’apposition cémentique dans l’os 
spongieux (fig. 18). Chez un adulte normal de 20 à 40 ans, on observe 2 à 8 % de 
la surface osseuse recouverte d’ostoblastes, chiffres qui diminuent nettement après 
45 ans et qui sont associés à un retard de minéralisation accompagnant la 
sénescence. Les ostéoblastes sont progressivement englobés dans la substance 
ostéoïde qu’ils secrétent et deviennent alors des ostéocytes. Ces derniers sont 
capables de résorber la matrice osseuse de voisinage (ostéolyse ostéocytaire) et 
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Fig. 17. — Ossification périostée 

(apposition de lamelles osseuses concentriques et formation d’ostéones sous-périostés). 



Fig. 18. — Modelage osseux 
(lignes d’apposition cémentique en tissu spongieux). 





HISTOLOGIE NORMALE DES TISSUS DE SOUTIEN 


195 


participent, avec les ostéoclastes, à la destruction permanente du tissu osseux. 
Cependant, la majeure partie des phénomènes de résorption osseuse est assurée 
par les ostéoclastes avec constitution de lacunes de Hawship. 

L’étude de la perte de la substance osseuse dûe à l’activité ostéocytaire ou 
ostéoclastique est à l’origine de l’ostéopathologie quantitative, regroupant 
l’ensemble des méthodes permettant d’apprécier l’augmentation de la destruction 
osseuse dans les lésions d’hyperparathyroïdie par exemple. 


III. - LA SYNOVIALE 


Si l’on analyse une zone peu soumise aux influences mécaniques, la synoviale 
apparaît constituée de trois secteurs (fig. 19). 


a) L’intima. — C’est la couche la plus interne, directement au contact de la 
cavité articulaire ; elle est dépourvue de vaisseaux ; elle est uniquement caractéri¬ 
sée par deux types cellulaires (synoviocytes) : 


Synoviocytes A 

Phagocytose 
Synoviocytes B 

Sécrétion 


[ Avec nombreuses mitochondries, 
Golgi bien développé, 

Lysosomes, vacuoles phagocytaires, 
r Ergastoplasme très développé, 
l Ribosomes nombreux. 


Ces deux types cellulaires se groupent sur deux assises, sans basale identifia¬ 
ble et prennent volontiers un aspect allongé parallèle à la surface. Ces cellules ne 
sont pas jointives ; entre les cellules, il existe une matrice granulaire riche en acide 
hyaluronique. 


b) La sub-intima se situe sous l’intima ; elle est très richement vascularisée par 
des capillaires ; la substance fondamentale, riche en acide hyaluronique et 
chondroïtine sulfate, englobe : 



Fig. 19. — Synoviale. 
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— de nombreuses fibres collagènes disposées en faisceaux ; 

— des cellules intimales profondes ; , 

— des fibroblastes, histocytes. 

c) La sub-synoviale est une zone de transition entre la sub-intima et la capsule 
articulaire ; elle est riche en fibres collagènes groupées en faisceaux de plus en plus 
denses au fur et à mesure que l’on se rapproche de la capsule. Ces faisceaux col- 
lagéniques englobent des vésicules adipeuses parfois en grand nombre. 

La cavité articulaire contient un liquide plus ou moins visqueux ; celui-ci est 
normalement peu abondant, renferme peu de cellules, essentiellement des 
macrophages, quelquefois des polynucléaires neutrophiles. Le liquide articulaire 
est un dialysat du sérum sanguin (tous ses constituants existent à des concentra¬ 
tions différentes dans le sang) mais sans les molécules d’un poids moléculaire 
supérieur à 160 000 et adjonction d’acide hyaluronique sécrété par les synoviocy- 

tes B. ... 

Le revêtement synoviocytaire n’est donc pas une vraie séreuse ; il représente 
une barrière de filtration ; les capillaires et leurs parois, les macro-molécules de la 
substance fondamentale, les cellules intimales sont ainsi des grilles interposées 
entre le sang et le liquide articulaire. 


IV. - LES TENDONS 

Les tendons et les aponévroses sont caractérisées : 

— par la présence de fibres collagènes épaisses, très serrées et orientées 
parallèlement ; 

— par des cellules peu nombreuses disposées à la surface des fibres, aplaties, 
se moulant exactement sur les fibres avec des points de contact appelés crêtes 
d’empreintes ; 

— des vaisseaux sanguins peu nombreux réalisant deux réseaux, l’un superfi¬ 
ciel, l’autre profond ; 

— des nerfs assez nombreux. 

Dans certaines régions, les tendons sont entourés par des gaines synoviales. 

Par l’une de ses extrémités, le tendon se continue avec le muscle : les fibres 
conjonctives de l’endomysium sont progressivement remplacées par des fibres 
tendineuses. 

Par l’autre extrémité, le tendon est en rapport avec une aponévrose ou un os 
par l’intermédiaire du périoste. 

L’un des aspects de la pathologie tendineuse est en relation avec les ruptures, 
luxations ; l’autre est en relation étroite avec les lésions articulaires. 


V. - LE MUSCLE STRIÉ 

1° Données de la microscopie optique 

Le muscle est entouré d’une gaine conjonctive appelée le périmysium. 

Ce muscle répond à la réunion de faisceaux de tissu contractile dits 
quaternaires et tertiaires, subdivisés en faisceaux secondaires et primaires. 
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Fig. 20. — Coupe de muscle strié (microscopie optique). 


Les faisceaux primaires sont à leur tour composés de 20 à 50 fibres, isolées 
chacune par un endomysium (tissu conjonctif). 

Les fibres musculaires sont des cellules fusiformes très allongées mesurant de 
quelques millimètres à 12 cm selon les types de muscles squelettogènes. Ces fibres 
sont délimitées par le sarcolème. 

Leur cytoplasme comprend deux parties : le sarcoplasme et le myoplasme ; le 
sarcoplasme est peu abondant, situé autour des noyaux (fig. 20) ; le myoplasme 
occupe la majorité de la cellule ; il est fait de myo-fibrilles groupées en faisceaux, 
et constituées par la superposition alternée de disques sombres A et de bandes 
claires I. 

Les disques sombres A sont interrompus en leur milieu par une strie claire H, 
elle-même rayée en son centre d’une ligne sombre, la membrane M. 

Les bandes claires I sont également divisées en deux parties égales par une 
formation dense, la strie Z. Ces différentes structures se situant pour chaque 
myofibrille, au même niveau, on obtient aisément la double striation caractéris¬ 
tique longitudinale et transversale des fibres musculaires striées. 


2° Données de la microscopie électronique 

L’ultrastructure a fourni des précisions importantes sur la constitution du 
muscle strié (fig. 21). 

Chaque myofibrille est constituée de deux sortes de filaments ; les filaments 
épais participent à l’élaboration du disque sombre A et la membrane M est due à 
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Fig. 21. — Ultrastructure du muscle strié 
(Disque sombre A = myosine — Bande claire I î= actine et tropomyosine) 


un renflement de leur partie moyenne ; les filaments minces participent à 
l’élaboration des bandes I : 

— Les filaments épais contiennent de la myosine ; 

— Les filaments fins contiennent de l’actine et de la tropomyosine. 

Le sarcoplasme contient de nombreux organites : Golgi, lysosomes, glyco¬ 
gène et un réticulum endoplasmique sans ribosome formant un réseau de tubules. 

Le sarcolème est une membrane cytoplasmique implantée sur une basale ; il 
s’invagine profondément dans la cellule à la hauteur des stries Z réalisant un 
système T en communication avec l’espace extra-cellulaire ; cette morphologie est 
essentielle dans la transmission de l’excitation de la membrane musculaire aux 
myofibrilles. 

La jonction myo-neuronale ou plaque motrice est formée de deux parties très 
intriquées. 

— Du côté de l’extrémité nerveuse, l’axone perd sa gaine de myéline et les 
cellules de Schwann s’écartent pour former un toit au-dessus de la plaque motrice. 

— Du côté de la fibre musculaire, le sarcophasme se déprime en petits creux 
(les gouttières synaptiques) et le sarcolème dessine des replis étroits ; les termi¬ 
naisons nerveuses se moulent sur les gouttières synaptiques. 


3° L histochimie 


Lhistochimie permet de déterminer au moins 50 systèmes enzymatiques 
différents dans le muscle normal (enzymes oxydatifs, phosphorylase et ATPases). 
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HISTOLOGIE DU CAL OSSEUX 

L. Garbe 


Le cal osseux désigne l’ensemble des phénomènes assurant la reconstitution 
d’un os fracturé : c’est donc une cicatrisation mettant en jeu des facteurs métabo¬ 
liques, endocriniens. 


1° Constitution d 9 un cal osseux 

a) Régénération simple. — Le traumatisme initial provoque la formation d’un 
hématome entre les berges de la fracture. Le caillot s’organise à l’aide des 
vaisseaux ostéo-périostés et avec la participation des artérioles et capillaires des 
muscles et tissus mous de voisinage parfois lésés lors du traumatisme. Puis 
l’hématome est pénétré par des fibres conjonctives, des fibroblastes et des 
néo-capillaires, le tout venant essentiellement du périoste et constituant le 
blastème de régénération. En même temps, le foyer fracturaire est détergé avec 
résorption des tissus dévitalisés, des esquilles osseuses ; cette ostéolyse se fait à 
l’aide d’une congestion vasculaire intense. Enfin, une lame fibreuse s’ébauche à la 
périphérie du territoire pathologique réalisant le cal fibreux sur lequel vont se 
précipiter les sels minéraux véhiculés par le sang. 

b) Régénération différenciée. — Aux environs du 6 e jour, on voit se développer 
au sein du blastème de régénération, des travées ostéoïdes jeunes et des îlots 
cartilagineux dont le point de départ se situe dans la partie profonde du périoste 
mais également dus à des phénomènes de métaplasie induite. La constitution du 
cal osseux primitif demande plusieurs semaines pour intéresser l’ensemble du 
foyer fracturaire. 

c) Régénération adaptée. - C’est la 3 e étape poursuivie sur 8 à 10 mois. Elle 
est caractérisée par le modelage du cal primitif; celui-ci apparaît comme un 
manchon fusiforme grossier, sans trame structurée. Ses travées ostéoïdes et miné¬ 
ralisées vont progressivement être détruites et remplacées par un cal secondaire 
définitif à structure adaptée, de type spongieux ou compact. Parallèlement, en 
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périphérie, le cal s’affine, se délimite nettement par rapport aux plans conjonctivo- 
musculaires et le tissu périosté se reconstitue, un peu plus épais que la normale. 

L’ensemble de ces phénomènes aboutit : 

— D’une part à la réparation du trait de fracture. 

— D’autre part à la reconstitution d’un os normalement orienté dans ses 
lignes de forces. Chez l’enfant, cette aptitude à régénérer est maximale et aboutit à 
la restitution d’un os parfaitement identique. 

2° Facteurs mis en jeu dans la consolidation osseuse 

a) Apport phospho-calcique. — Dès le 11 e jour, le taux du calcium dans le 
blastème et les plans péri-fracturaires s’élève considérablement ainsi que celui des 
phosphatases alcalines (6 à 8 fois supérieur à la normale). Le squelette participe 
dans son ensemble à ces mutations calciques (élévation durable de la calciurie et 
parfois accidents lithiasiques). 

Au début le cal est purement ostéoïde malgré le taux de calcium élevé ; après 
le 20 e jour, la calcification se déclenche rapidement et le squelette reconstitue alors 
ses réserves calciques. 

b) Formation de la trame ostéoïde. — Elle est sous la dépendance de très nom¬ 
breux facteurs parmi lesquels : 

— l’hormone somatotrope hypophysaire ; 

— la thyroxine, les androgènes (par stimulation des ostéoblastes et majora¬ 
tion de l’anabolisme protidique) ; 

— la vitamine C, les vitamines B jouent également un rôle favorisant ; 

— par contre la cortisone paraît freiner la réparation osseuse en maintenant 
un cal fibro-cartilagineux, source essentielle de pseudarthrose. 

c) Intervention indispensable de facteurs loco-régionaux, en particulier : 

— l’activité périostée, 

— les facteurs neuro-végétatifs. 

3° Cals pathologiques 

L’absence ou l’insuffisance des facteurs entrant dans la consolidation osseuse 
aboutira à des anomalies du cal. Il pourra s’agir selon les circonstances : 

— d’un retard de consolidation transitoire (personnes âgées, ostéoporo¬ 
tiques) ; 

— défaut de consolidation aboutissant à une pseudarthrose définitive ; c’est 
la densification des deux versants osseux avec entre eux une néo-articulation de 
caractère fibreux ; 

— cal exhubérant , hypertrophique, par défaut de modelage définitif et 
persistance d’une ostéogenèse périfracturaire (action favorisante de la cortisone) ; 

— décalcification progressive du cal et lyse du foyer fracturaire aboutissant à 
une nouvelle fracture ; 

— cal douloureux , par irritation nerveuse locale, par ostéite, par ostéoporose 
algique post-traumatique ; 

— développement tardif d f une tumeur sur le siège d’une fracture ancienne et 
consolidée. 




RÉACTIONS TISSULAIRES AUX PRODUITS 
D’USURE ET DE CORROSION 


L. Garbe 


Actuellement, le pathologiste est amené à étudier dans les arthroplasties 
totales ou à cupules, les réactions tissulaires locales consécutives à la mise en 
place de différents types de prothèses fixées par un ciment aux pièces osseuses. Par 
leur importance, ces réactions prennent parfois un aspect clinique pseudo-tumoral 
et peuvent inquiéter quand il existe un dysfonctionnement ou un descellement du 
matériel prothétique. L’analyse des tissus de voisinage permet d’apporter la preuve 
histologique d’une infection torpide suspectée, ou de mettre en évidence des pro¬ 
duits d’usure et de corrosion au sein d’une réaction histiocytaire souvent impor¬ 
tante. 

Si l’ajustage os-prothèse est correct, à frottement dur ou avec utilisation d’un 
ciment, un bon résultat fonctionnel sera acquis par interposition d’une lame 
fibreuse ou fibro-cartilagineuse, développée à partir des espaces médullaires et des 
attaches capsulo-synoviales. 

Parfois cependant, la coaptation os-prothèse est défectueuse et des lésions 
histologiques seront alors observées ; elles seront variables selon le type d’inter¬ 
vention orthopédique réalisée mais il existe des constantes : 

— Une infection, aiguë précoce, ou plus souvent chronique, peut entraîner 
une destruction tissulaire majeure, quelquefois décelée seulement plusieurs années 
après l’intervention quand elle est subaiguë. 

- L’articulation néo-formée de caractère fibreux, englobe des foyers de 
métaplasie ostéo-cartilagineuse ; elle est souvent le siège d’une réaction histiocy¬ 
taire mononucléée ou plasmodiale qui peut se nécroser avec développement d’une 
fibrose secondaire par cicatrisation. Si cette réaction histiocytaire s’étend dans la 
graisse et le muscle péri-articulaire, les lésions prennent un développement consi¬ 
dérable d’aspect pseudo-tumoral. 

— De nouvelles bourses séreuses vont se constituer et les franges synoviales 
sont très souvent le siège d’une hyperplasie et d’une inflammation mononucléée 
notable. 

— Au contact du ciment, des bourgeons hyperplasiques parfois très volumi¬ 
neux, se développent ; ils englobent des produits d’usure et de corrosion ; selon le 
matériel de prothèse et le type de ciment utilisés, on pourra observer des lésions 
anatomo-pathologiques variées : 

Le polyméthylmétacrylate est un ciment qui va donner des particules isolées 
ou confluentes, polycycliques, sous forme de perles ou vacuoles incluses dans le 
cytoplasme des cellules plasmodiales ou enchâssées dans la fibrose ; ces particules 
ne sont pas visibles en lumière polarisée et elles sont à l’origine des réactions 
histiocytaires mononucléées mais surtout plasmodiales (fig. 1, 2, 3). 


* 
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Fig. 2. — Réaction histiocytaire mononucléée aux particules de ciment. 
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Fig. 3. — Réaction plasmodiale aux particules de ciment. 



Fig. 4. — Réaction tissulaire aux débris de polyéthylène . 
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Fig. 5. — Particules de polyéthylène visibles 
en lumière polarisée prolifération de cellules plasmodiales. 



Fig. 6. — Débris métalliques pulvérulents intra ou extra-cellulaires. 
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Fig. 7. - Granulome histiocytaire et réaction lymphocytaire entourant 
des particules métalliques avec tons de nécrose. 


Le polyéthylène donne des particules de tailles très variables nettement 
visibles en polarisation, d’aspect translucide ; il entraîne une prolifération de 
cellules plasmodiales, intense et réactionnelle (fig. 4, 5). 

Le métal est un autre produit d’usure pouvant être identifié au niveau des 
néo-capsules, dans des prothèses de type métal-métal ; on observe des débris 
pulvérulents intra ou extra-cellulaires, au sein d’une réaction histiocytaire 
mononucléée souvent importante ; ces débris polarisent mais de façon moins 
accusée que les particules de polyéthylène ; ils sont souvent accompagnés de 
nécrose au sein du granulome histiocytaire et d’une réaction lymphocytaire 
notable (fig. 6, 7). 
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STRUCTURE MINÉRALE DE L’OS 
ET MÉCANISMES DE CALCIFICATION 

J.J. Ficat* 


La minéralisation ou dépôt d’une phase solide inorganique au sein des tissus 
est un phénomène très répandu tant chez les animaux que les végétaux. La nature 
de cette phase inorganique est très variable. Chez les vertébrés, les constituants 
essentiels sont le calcium et phosphore inorganique. Ce dépôt minéral confère aux 
tissus squelettiques leurs propriétés mécaniques privilégiées et participe, de par 
son rôle de réservoir ionique, aux grandes lois de l’homéostasie. 

I. - STRUCTURE MINÉRALE DE L'OS 

L’os mature est approximativement constitué par 70 % d’un constituant 
inorganique : le phosphate de calcium, et par 30 % d’une matrice organique dont 
le composant majeur est une protéine fibreuse : le collagène. 

La nature exacte de cette phase minérale étudiée surtout par diffractions des 
rayons X reste imprécisée. Par ailleurs, il semble bien établi que cette nature 
varie avec le vieillissement de l’os. 

Plusieurs grands composants sont fréquemment avancés : 

— La brushite : Ca (HP0 4 ) 2 H 2 O 

— Le phosphate octocalcique : Ca 8 (P0 4 ) 4 (HP0 4 ) 2 5 H 2 0 

— Le phosphate tricalcique amorphe : Ca 9 (P0 4 ) 6 

— L’apatite, classiquement hydroxyapatite : Ca 10 (P0 4 ) 6 (OH) 2 

Les cristallites d’apatite osseuse sont de petite taille et souvent porteurs 
d’impuretés. P0 4 3- , Ca 2+ , hydroxyde de l’hydroxyapatite sont remplacés res¬ 
pectivement par carbonate, Mg 2+ , fluorure. Ces cristaux imparfaits par rap¬ 
port à l’hydroxyapatite minérale sont plus solubles et facilement dissous lors de la 
résorption dans le milieu acide de la bordure en brosse des cellules ostéo- 
clasiques. 

La plus petite unité de structure cristalline des apatites contient 18 ions et il 
paraît peu probable qu’une structure si complexe soit formée de novo à partir 
d’ions en solution. Le passage par des formes de passage plus simples a été 
démontré in vitro. Cependant ces formes sont instables et difficiles à mettre en 
évidence in vivo. Les milieux liquidiens de l’organisme sont dits métastables quant 
à leur concentration en calcium et phosphore inorganique. C’est-à-dire que cette 
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concentration est inférieure à la concentration nécessaire à la précipitation 
spontanée mais bien supérieure à la concentration nécessaire à la croissance du 
cristal si des cristaux d’apatite sont présents dans la solution. 

Ceci amène donc à considérer deux phénomènes bien différents : 

— l’initiation de la minéralisation ou « nucléation », 

— la croissance des premiers cristaux formés. 


II. - INITIATION DE LA MINÉRALISATION 


Deux mécanismes d’initiation de la minéralisation peuvent se concevoir. Soit 
un mécanisme qui élève la concentration en calcium et phosphate inorganique 
au-dessus d’un seuil critique de précipitation (Ca 2+ ) (HP0 4 ) 2_ supérieur à 6 m M 2 
soit un mécanisme de nucléation catalytique. 

Ces 2 mécanismes semblent jouer in vivo : la régulation en est étroitement 
contrôlée par de nombreux facteurs cellulaires et extra-cellulaires. 

Pendant plus de 30 ans le concept d’initiation de la minéralisation par le 
collagène a été ardemment défendu par de nombreux auteurs [10]. Plus récem¬ 
ment une accumulation de faits incite à penser que la minéralisation est directe¬ 
ment sous contrôle cellulaire et que les ostéoblastes ont un rôle beaucoup plus 
important que celui de simple formation d’une matrice calcifiable. 2 organites 
cellulaires sont particulièrement en cause : les mitochondries et les vésicules 
matricielles (« matrix vesicles »). 

Les mitochondries. — Il est connu depuis longtemps que les mitochondries 
peuvent concentrer le calcium [7, 11]. La pénétration intra-mitochondriale du 
calcium se fait au cours de la phosphorylation oxydative et consomme de l’A.T.P. 
Le stockage se ferait non pas sous forme cristalline mais sous forme de phosphate 
tricalcique amorphe stabilisé par l’ATP et le Mg 2+ qui synergiquement pré¬ 
viendraient sa conversion en apatite. 

La concentration en calcium des mitochondries des tissus calcifiés est supé¬ 
rieure à celle des tissus non calcifiés. La raison en est que la membrane plasma¬ 
tique des cellules des tissus mous prévient la pénétration du calcium et que le 
calcium ayant pénétré est rapidement expulsé dans le milieu extra-cellulaire grâce 
à une pompe à Calcium ATPase dépendante. 

Plusieurs faits sont en faveur d’un rôle important des mitochondries lors de 
la minéralisation : 

— la concentration en calcium intra-mitochondriale augmente avant la 
minéralisation [9] (fig. 1) ; 

— le calcium peut être libéré de façon brutale en particulier lorsque chutent la 
tension en oxygène et le taux d’ATP. Or, on sait que la tension en 0 2 chute dans le 
cartilage en voie de calcification au cours de l’ossification enchondrale [7] ; 

— la libération du calcium par les mitochondries est suivie par l’apparition 
de vésicules matricielles dans le milieu extra-cellulaire [ 1]. 

Vésicules matricielles. — L’étude des tissus en voie de minéralisation en 
microscopie électronique a permis de mettre en évidence de petites vésicules 
(diamètre de 600 à 2 500 À) (fig. 2). Ces vésicules ont une membrane trilaminaire 
d’aspect similaire à celui des membranes plasmatiques. Bonucci et Anderson 
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Fig. 1 . — Accumulation du Ca 2+ dans les mitochondries alors que les fibres de collagène (en bas) ne 
sont pas encore minéralisées. 


presque simultanément, montrèrent que ces vésicules contenaient les premiers 
cristaux décelables lors de la minéralisation [2, 5]. 

Ces vésicules ont été trouvées dans de nombreux tissus calcifiés : cartilage 
calcifié du cartilage de croissance, calcinoses cutanées induites, prédentine, os 
alvéolaire, os jeune, tendon calcifié, aorte calcifiée, cal de fracture, calcifications 
dystrophiques [3, 6]. 

Des études histochimiques ont précisé leur contenu : enzymes, lipides, 
protides, électrolytes et minéral. 

Les enzymes sont des phosphatases : phosphatases alcalines mais aussi 
pyrophosphatases, ATP, phosphatases acides, phospholipases A. 

Dès 1923 Robison montra que des phosphatases alcalines pouvaient libérer 
des phosphates par l’hydrolyse d’ester phosphates et provoquer leur précipitation 
avec le calcium. 

Ali, utilisant des phosphatases alcalines comme marqueur, montra que les 
vésicules matricielles étaient responsables de 80 % de l’activité phosphatase 
alcaline du cartilage de croissance [1]. De nombreuses études in vitro ont de plus 
montré que les phosphatases sont nécessaires à la déposition minérale. 

Le rôle précis de ces enzymes reste cependant mal connu et outre leur rôle 
d’augmentation locale de la concentration du phosphore inorganique et 
d’hydrolyse des pyrophosphates inhibiteurs de la calcification, des faits plus 
récents suggèrent un rôle important dans le transport des ions phosphate et 
calcium. 
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poursuite de 1* / 


[P.Ca] dans la vésicule. 


premiers dépôts 


phospho-calciques le long des fibres de collagène. 


Fig. 2. — Schéma de la minéralisation 


Par ailleurs, ces vésicules contiennent aussi : 

— du calcium (30 à 50 mmol/ml), du phosphore inorganique (15 à 30 mmol/ 
ml). Des études au Ca 45 ont montré que la majorité du Ca 2+ était sous forme inso¬ 
luble et de turn over lent. 

— du Mg 2_ 

— des lipides (phospholipides) sous forme de complexes avec le calcium et le 
phosphore inorganique 

— des protéines : actine, protéine cytosquelettique mais non les protéines 
habituellement mises en cause au cours de la minéralisation. 

Si des études histochimiques ont pu affirmer l’origine membranaire des 
liquides de la paroi des vésicules, le mécanisme de formation de ces vésicules reste 
hypothétique. Cependant une formation par fractionnement cellulaire dans un pre¬ 
mier temps évoquée semble devoir être écartée au profit d’une formation par bour¬ 
geonnement membranaire [15]. 

Ainsi un schéma global de l’initiation de la minéralisation (fig. 2) peut être 
proposé : 
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Fig. 3. — Vésicule matricielle chargée en Ca ++ . Flèche : membrane vésiculaire. 


— accumulation du calcium dans les mitochondries, 

— la libération brutale du calcium mitochondrial (par exemple lors de la 
chute de la tension en Oj), 

— formation de complexes phosphocalciques qui s’accumulent contre la 
membrane en raison d’une forte affinité des phospholipides membranaires pour 
ces complexes, 

— ces dépôts phosphocalciques à partir d’un certain seuil déstabilisent la 
membrane et induisent un phénomène de bourgeonnement qui aboutit à la forma¬ 
tion d’une vésicule, 

— l’élévation de la concentration phosphocalcique se poursuit dans le milieu 
extra-cellulaire. Des cristaux se forment dans la vésicule. Ceux-ci sont bien 
visibles en microscopie électronique (fig. 3). 

Ces cristaux rompent la paroi membranaire et les cristaux d’apatite se 
déposent sur les fibres de collagène. La première phase de la minéralisation est 
terminée, une 2 e phase ou croissance minérale commence. 

Ces différentes étapes cependant ne semblent pas nécessaires pour le 
remodelage de l’os adulte. Les vésicules matricielles, en dehors de l’ostéomalacie, 
n’ont pu être mises en évidence dans le remodelage physiologique. Une diminution 
du rapport os minéral/os ostéoïde semble nécessaire pour leur apparition. 

Dès que les cristaux d’apatite sont présents en quantité suffisante, leur 
croissance peut se faire par phénomène auto-catalytique. 
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III. - PROGRESSION DE LA MINÉRALISATION 

In vivo il a été montré que plus de 90 % de la minéralisation se fait 
normalement par croissance de cristaux préexistants. 

Pour ce qui est de la croissance de la phase minérale, le problème est ici celui 
de son contrôle. En effet, une fois la minéralisation initiée dans un milieu 
métastable elle devrait se poursuivre jusqu’à épuisement ionique. Si cela était le 
cas, nous serions tous transformés en statue de sel comme la femme de Loth. La 
croissance minérale est donc étroitement contrôlée et régulée. 3 facteurs ont un 
rôle important : le collagène, certaines protéines non collagéniques et les protéo- 
glycanes. 

Le collagène . — Initialement considéré comme un agent de la nucléation le 
collagène de l’os essentiellement de type I facilite la formation de l’apatite in 
vitro [26] et surtout organise la cristallisation. Les cristaux se déposent 
parallèlement à l’axe des fibrilles de collagène [6] et une dénaturation du collagène 
perturbe cette précipitation. Ainsi si des études in vivo tendent à infirmer un rôle 
du collagène lors de la nucléation il a un rôle organisateur essentiel lors de la 
croissance des cristaux. 

Les protéines non collagéniques . — Plusieurs protéines non collagéniques ont 
pu être extraites de différentes matrices calcifiées. 2 grands groupes doivent être 
individualisés : les phosphoprotéines et les GLA protéines (ou protéines porteuses 
d’acide gamma-carboxyglutamique). Les phosphoprotéines ont été isolées de 
l’os, de la dentine, de l’émail, du cartilage calcifié. Certaines phosphoprotéines sont 
plus fortement liées au collagène [13]. Divers rôles ont été avancés : orientation 
des cristaux, contrôle de leur forme et de leur taille, voire rôle de support en parti¬ 
culier dans des tissus sans collagène comme l’émail. Une glycoprotéine phospho¬ 
rylée spécifique du tissu osseux, l’ostéonectine faciliterait la fixation du calcium 
sur le collagène [14]. 

Les GLA protéines ont été proposées comme agent régulateur de la crois¬ 
sance minérale mais leur rôle reste imprécis et controversé. Leur intérêt tient 
surtout à la possibilité d’un dosage radio immunologique sérique qui serait un 
marqueur fiable et sensible de l’activité du remodelage osseux [8]. 

Les protéoglycanes. — Ils sont constitués d’une protéine centrale de l’acide 
hyaluronique et de chaînes d’hydrates de carbone formées de la répétition 
d’unités disaccharidiques souffrées. Constituants essentiels du cartilage, les pro¬ 
téoglycanes ont été aussi isolés des tissus minéralisés. 

Les protéoglycanes de l’os seraient de plus petite taille et immunologi- 
quement spécifiques. Un rôle dans la calcification a été suggéré par le fait que leur 
taux est plus faible dans les tissus calcifiés que non calcifiés. Par ailleurs au sein 
du cartilage de croissance les protéoglycanes diminueraient en taille et en 
nombre près du front de calcification. De plus, les agrégats de protéoglycanes 
inhibent la formation d’apatite. Le concept d’une transformation des protéo¬ 
glycanes indispensable à la nucléation a donc été avancé. Cependant Blumen- 
thal [4] a montré que les sous unités, comme les agrégats, inhibaient la minéralisa¬ 
tion. Poole et coll. par technique d’immunofluorescence contestent les notions clas- 
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siques de réduction des protéoglycanes lors de l’ossification enchondrale. Pour 
eux les protéoglycanes persisteraient inaltérés lors de l’initiation de la minéralisa¬ 
tion et ne seraient modifiés que lors du modelage de l’os primaire immature 112]. 
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LE REMODELAGE OSSEUX ET SON EXPLORATION 
PAR L’HISTOMORPHOMÉTRIE 

A. SCHIANO* 


En tout point du squelette et à chaque instant existent des zones en état soit 
de résorption ostéoclastique, soit de formation osseuse par les ostéoblastes, 
phénomènes assurant le renouvellement osseux et constituant le remodelage 
normal. Ces phénomènes peuvent être appréciés, tant qualitativement que quanti¬ 
tativement, par l’histomorphométrie. 


I. - LE REMODELAGE OSSEUX 
1° Schéma général 


Les activités de résorption et de formation s’effectuent de façon parfaitement 
organisée, dans le temps et dans l’espace. C’est dans l’os cortical que les 
phénomènes sont le plus stéréotypés. 

Dans l’os vieilli, et sous des influences actuellement mal connues mais certai¬ 
nement d’ordre biochimique, apparaît une population d’ostéoclastes qui va creuser 
une cavité de résorption ; celle-ci s’élargit de 7 à 9 microns par jour jusqu’à un 
diamètre comparable à celui d’un ostéon haversien, et surtout progresse dans l’os, 
dans un sens déterminé notamment par les contraintes mécaniques, à la vitesse de 
40 à 50 microns par jour, réalisant ainsi une structure tunnellaire. Après une 
phase intermédiaire (reversai phase) apparaissent sur les parois de la cavité les 
ostéoblastes qui dans un premier temps déposent 8 à 10 lamelles de tissu ostéoïde 
et secondairement assurent, grâce, notamment aux phosphatases alcalines ostéo¬ 
blastiques, la minéralisation de cet ostéoïde. Dix pour cent environ des 
ostéoblastes restent inclus dans le nouveau tissu osseux ainsi formé et, par matu¬ 
ration, deviennent alors les ostéocytes, réunis entre eux et communicant avec les 
cellules restant à la surface du canal résiduel par des prolongements empruntant 
un système canaliculaire riche et anastomotique. La structure terminale ainsi 
réalisée est l’ostéon haversien (fig. 1). 

La phase de résorption dure environ trois semaines, les phénomènes de 
formation s’étalent sur trois mois. Au niveau des travées du spongieux, les 
phénomènes sont identiques mais leur disposition spatiale est différente. La 
résorption ostéoclastique s’effectue et progresse à la surface des travées osseuses, 
constituant la lacune de Howship, ultérieurement comblée, là encore, grâce aux 
ostéoblastes élaborant puis minéralisant le tissu ostéoïde. Dans ce système, mis en 
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évidence par Frost, on nomme « basic multicellular unit » (B.M.U.) le site en 
remodelage et les cellules qui le déterminent, et « basic structural unit » (B.S.U.) le 
résultat final de ce remodelage, par exemple l’ostéon haversien. 

Toute la pathologie osseuse, et notamment les affections diffuses du 
squelette, est la conséquence d’une anomalie, à un niveau variable, du remodelage 
et de ses phénomènes élémentaires, la résorption précédant toujours la formation, 
sauf cas très particuliers (stades précoces du cal osseux ou des ossifications des 
parties molles par exemple). 


2° Les cellules impliquées dans le remodelage 


Il est actuellement admis que deux lignées cellulaires participent au 
remodelage. La lignée ostéoclastique a pour origine les cellules de la moelle 
osseuse, et plus précisément la lignée monocytaire. Il est vraisemblable que les 
ostéoclastes dérivent soit du monocyte lui même, soit d’une cellule précurseur 
commune avec le monocyte. L’ostéoclaste est ainsi une variété de macrophage 
particulière au tissu osseux et très proche des « cellules géantes » rencontrées dans 
certains domaines de la pathologie. C’est une cellule volumineuse (20 à 
100 microns de diamètre), multinucléée (3 à 20 noyaux), et porteuse sur son 
versant en contact avec l’os d’une bordure en brosse témoignant de son activité de 
résorption. A chaque instant cependant, 10 % seulement des ostéoclastes sont en 
activité de résorption. Ils se caractérisent enfin par une importante mobilité et une 
richesse particulière en phosphatases acides. La première étape de la résorption 
est la fonte du cristal osseux (donc une déminéralisation au sens propre du terme), 
elle est suivie par la phagocytose et la lyse de la trame protéique, notamment 
collagénique, grâce à des enzymes protéolytiques. Toutefois, l’ostéoclaste ne 
résorbe que le tissu minéralisé, alors que le tissu ostéoïde est en principe 
inaccessible à la résorption. La lignée ostéoblaste-ostéocyte dérive des cellules 
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mésenchymateuses (« osteo-progenitor-cells ») présentes in situ et ne pouvant être, 
à l’inverse des ostéoclastes, amenées par le courant sanguin. La différenciation de 
l’ostéoblaste à partir de ses précurseurs se fait vraisemblablement sous l’effet de 
stimuli biochimiques émanant de l’ostéoclaste lui même ou des conséquences 
locales de son activité, mais ces stimuli ne sont pas encore identifiés. 

L’ostéoblaste est une cellule mononucléée de 20 à 30 microns de diamètre, 
présentant les stigmates histochimiques d’une intense activité de synthèse 
protéique. Ils se disposent généralement en une couche monocellulaire à la surface 
de l’os précédemment résorbé. La première étape de l’ostéoformation est l’apposi¬ 
tion de lamelles de tissu ostéoïde, par synthèse de collagène (95 % de ce tissu) et 
de protéoglycanes formant la substance fondamentale. La synthèse des fibres de 
collagène se fait selon des modalités identiques à celles rencontrées au cours de 
l’activité fibroblastique, cellule en fait très proche. La minéralisation commence 8 
à 10 jours après la synthèse protéique. Elle nécessite un produit calcium X phos¬ 
phore suffisant dans les tissus interstitiels et la présence des phosphatases alcalines 
ostéoblastiques. Elle passe par deux phases successives, l’une rapide, où 50 à 70 % 
du minéral est fixé en quelques heures, la suivante plus lente, s’étalant sur plu¬ 
sieurs mois, jusqu’à saturation. La zone de minéralisation en cours se nomme 
communément « front de calcification », et progresse, dans le même sens que 1 ap¬ 
position de l’ostéoïde, à une vitesse de 0,7 à 1 micron par jour. 

Les ostéoblastes restés inclus deviennent les ostéocytes, cellules fusiformes et 
de volume nettement réduit, inclus dans les ostéoplastes (ou lacunes péri- 
ostéocytaires). Ils constituent 95 % du capital cellulaire osseux, présents à raison 
de 26 000 par millimètre-cube de tissu osseux, et constituant, avec leurs prolonge¬ 
ments anastomosés, une surface de contact et d’échange de l’ordre de 1 200 m 2 
pour un squelette adulte. On conçoit leur rôle fondamental dans le métabolisme 
phospho-calcique et notamment dans la régulation de la calcémie. Les ostéocytes 
ont pour particularité fonctionnelle de posséder sous l’effet de stimulus différents, 
notamment hormonaux, une double potentialité : soit activité de résorption 
osseuse, avec élargissement des lacunes périostéocytaires, soit activité de 
formation d’ostéoïde puis de minéralisation. 15 % des ostéocytes sont à chaque 
instant, à l’état normal, impliqués dans ces activités réalisant le « mini-remodelage 
périostéocytaire ». La durée de vie des ostéocytes et, en corollaire, du B.S.U. est 
difficile à apprécier, mais le calcul théorique prenant en compte l’observation des 
paramètres précédents suggère une moyenne d’environ deux ans. 

3° La régulation du remodelage osseux 

Les phénomènes précédemment décrits sous la résultante d’un équilibre entre 
de nombreux facteurs régulateurs. 

Les facteurs mécaniques sont bien connus, et abordés dans d’autres parties 
de cet ouvrage. Ainsi, à titre d’exemple, la diminution des contraintes mécaniques 
stimule les ostéoclastes et inhibe les ostéoblastes, leur augmentation a les effets 
inverses. Ces effets cellulaires sont peut être sous la dépendance de phénomènes de 
piézo-électricité au niveau du cristal osseux. 

Les facteurs hormonaux sont nombreux. 

La parathormone augmente la natalité des B.M.U., provoque l’apparition 
d’ostéoclastes, stimule leur activité et prolonge leur durée de vie, enfin elle oriente 
l’activité ostéocytaire dans le sens de la résorption. Elle est responsable secondai- 
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rement, de l’apparition et de l’activité des ostéoblastes et réalise ainsi, en fait, non 
seulement une hyper-résorption mais aussi une hyperostéoïdose, généralement de 
façon équilibrée. 

Les métabolites de la vitamine D ont des effets différents. Le 1-25 dihydroxy- 
cholécalciférol agit surtout indirectement par une augmentation de l’absorption 
intestinale du calcium élevant le rapport Ca/P tissulaire et favorisant de ce fait 
la minéralisation de l’ostéoïde ; ce métabolite a par contre un effet ostéolytique sur 
l’os normalement minéralisé. Le 24-25 dihydroxycholécalciférol augmente aussi 
l’ostéolyse, et semble avoir un effet direct sur la minéralisation de l’ostéoïde. 

La calcitonine est chez l’homme une hormone vestigiale sans doute non in¬ 
dispensable à l’homéostasie osseuse. Administrée à des doses pharmacologiques, 
elle freine la natalité de B.M.U. et les phénomènes de résorption ostéoclastique 
mais aussi, consécutivement, l’ostéoformation. 

Les œstrogènes s’opposent aux effets périphériques de la parathormone, 
freinant donc la natalité des B.M.U. et la résorption ostéoclastique ; leur action 
sur la synthèse protéique osseuse, donc sur les ostéoblastes, est controversée. Les 
androgènes augmentent l’activité des ostéoblastes, mais aussi des ostéoclastes. 

Les glucocorticoïdes freinent l’activité ostéoblastique, la natalité des B.M.U. 
et, de façon indirecte, la minéralisation (par effet antivitamine D au niveau de 
l’absorption intestinale du calcium, et par inhibition de la 1-a-hydroxylase 
rénale). Les hormones thyroïdiennes (T4 et T3) augmentent la résorption osseuse, 
directement et indirectement (potentialisation des effets périphériques de la 
parathormone), ainsi que la vitesse de minéralisation. 

L’hormone de croissance augmente les phénomènes de résorption et la vitesse 
de minéralisation ; elle semble sans effet, chez l’adulte normal, sur l’activité 
ostéoblastique. 

Au total, ces diverses influences sont normalement presque équilibrées et res¬ 
ponsables de l’homéostasie osseuse. Il existe néanmoins un discret déséquilibre au 
détriment de l’ostéoformation expliquant que, entre 20 et 80 ans, l’homme perd 
environ 27 % de son capital osseux, la femme 40 % du sien, cette raréfaction 
définissant l’ostéopénie physiologique. 


II. - L'HISTOMORPHOMÉTRIE 
1° Les techniques 


Le remodelage osseux peut être directement exploré par l’histologie, soit par 
biopsie chirurgicale dirigée en cas de lésion localisée, soit, beaucoup plus couram¬ 
ment en pathologie médicale, par prélèvement en une zone standard censée refléter 
ce qui se passe dans l’ensemble du squelette. Dans ce cas, le prélèvement est 
effectué grâce à un trocard de Bordier ou de Meunier (ce dernier permettant de 
ramener un cylindre osseux de 8 mm de diamètre), sous anesthésie locale, au 
niveau de l’os iliaque, 2 cm au-dessous de la crête iliaque et 2 cm en arrière de 
l’épine iliaque antéro-supérieure. Ainsi sont ramenées les corticales externe et 
interne et la totalité du spongieux qu’elles limitent. Le prélèvement, non décalcifié, 
est fixé dans l’alcool à 80° puis inclus (phase durant plusieurs semaines). Il est 
effectué de nombreuses coupes et une quinzaine d’entre-elles, non consécutives, 
sont colorées et fixées sur lame. 
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Une partie des coupes est colorée par la technique de Goldner, permettant 
une analyse cytologique fine, notamment au niveau des ostéoclastes, une autre est 
colorée au solochrome-cyanine, qui teinte en violet le tissu osseux minéralisé et en 
rouge le tissu ostéoïde, permettant donc une meilleure définition de celui-ci. Les 
sites de résorption ou de formation sont quantifiés, au microscope, par un 
comptage à l’aide d’oculaires intégrateurs : lignes parallèles pour mesurer les 
surfaces, points pour mesurer les volumes. Pour chacun des paramètres 
ci-dessous, une soixantaine de comptages, sur au moins 5 lames différentes, est 
nécessaire afin d’obtenir une bonne précision de la mesure (un examen complet 
peut durer deux heures). 


2° Les paramètres mesurés 


Au niveau des corticales est mesurée par un oculaire micrométrique 
l’épaisseur moyenne, reflet présumé du capital d’os cortical du squelette. Les 
sites de résorption ou de formation intra-corticaux ne sont pas mesurés en 
pratique courante, mais une évaluation semi-quantitative de l’anfractuosité et des 
sites « actifs » peut être faite. 

C’est l’os trabéculaire, spongieux, qui se prête le mieux à une évaluation 
quantitative stricte. Ainsi, depuis Meunier, sont systématiquement définis les 
paramètres suivants : 

— Le volume trabéculaire osseux (V.T.O.), ou proportion de « points » qui se 
projettent sur des travées (le reste se projette sur la moelle) est de 20 à 25 % chez 
l’adulte jeune, et diminue progressivement jusqu’à 15% vers 70 ans, cette 
diminution reflétant donc l’ostéopénie physiologique du spongieux ; chez la 
femme, la perte s’accélère en post-ménopause (entre 55 et 65 ans), puis elle 
reprend un aspect linéaire. Le V.T.O. iliaque représente près du double du V.T.O. 
des corps vertébraux et lui est étroitement corrélé. En dessous de 11%, le risque 
de fracture vertébrale spontanée augmente significativement (notion de « seuil- 
fracturaire ») et l’ostéopénie physiologique devient ostéoporose-maladie. 


TABLEAU I. — HISTOMORPHOMÉTRIE AU COURS DE QUELQUES AFFECTIONS OSSEUSES. 





Tissu ostéoïde 

Vitesse 

minéral 


V.T.O. 

R.O. 

S.A.O. 

V.O.R. 

I.O. 

Ostéoporoses 

« communes » 

— sans anomalie du 

remodelage. 

\ 

N 

N 

N 

N 

N 

— à haut niveau de 
remodelage. 

\ 

/ 

/ 

/ 

N 

N 

— par carence 

ostéoblastique ... 

\ 

N 

\ 

\ 

N 

N ou\ 

Ostéomalacie 

N ou / 

N ou / 

/ 

// 

/ 

\ 

Hyperparathyroïdie 

N 

/ 

/ 

/ 

N 

N 

Hyperthyroïdie 

\ 

/ 

N ou / 

\ 

\ 

/ 

Maladie de Paget 

/ 

/ 

// 

/ 

\ 

/ 
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- Les surfaces de résorption ostéoclastique (R.O.) indiquent grâce aux inter¬ 
sections entre surfaces des travées osseuses et lignes de l’oculaire intégrateur, a 
proportion de ces surfaces occupée par des lacunes de Howship. Celle-ci est en 
moyenne de 3,6 % et ne varie ni avec l’âge ni selon le sexe. Cette absence de 
variation, notamment avec l’âge, de la proportion d’os en résorption, indique que, 
dans l’absolu, l’activité de résorption diminue, parallèlement a la masse osseuse 

elle-meme a 

- Les surfaces d’apposition ostéoïde (S.A.O.), mesurée selon les memes 

principes, sont en moyenne de 12 %, diminuant peu avec l’âge, mais plus basses 
chez la femme, notamment en période post-ménopausique ou les chiffres moyens 

sont de l’ordre de 8 %. , . 

Ainsi la perte osseuse accélérée en période post-menopausique est vraisem¬ 
blablement plus liée à une dépression passagère des ostéoblastes qu a une 
augmentation de la résorption. 

— Le volume ostéoïde relatif (V.O.R.) se mesure par la proportion de 
« points » de l’oculaire, intégrateur qui se projettent sur du tissu osteoide, par 
rapport à l’ensemble des points qui se projettent sur les travees. Cette proportion 
est de l’ordre de 2%, avec là encore un creux à 1,6% chez la femme en post- 

ménopause. , . . 

— L’indice d’épaisseur de l’ostéoïde (I.O.) est une évaluation indirecte, a par¬ 
tir des deux paramètres précédents, de cette épaisseur (qui lorsqu’elle devient 
importante constitue les classiques « bordures » ostéoïdes). C est le rapport . 

Q V.O.R. x 100 i g 

Celui-ci est très étroitement corrélé à l’épaisseur directement mesurée et dont 
la mesure directe serait extrêmement longue. L’I.O. est de l’ordre de 18, ne variant 
ni avec l’âge ni avec le sexe. Il traduit le rapport entre les vitesses respectives de 
l’apposition ostéoïde et de la minéralisation, augmentant si la première est supé¬ 
rieure, diminuant si c’est la seconde. .... t , 

- La résorption péri-ostéocytaire (R.P.O.) peut etre evaluee en mesurant les 
surfaces des lacunes périostéocytaires (normalement 50 microns-carres). En tait ce 
paramètre donne à peu près les mêmes renseignements que la R.O. et n est pas 
couramment mesuré. 

La vitesse de minéralisation moyenne peut se mesurer directement. On utilise 
alors la technique du « double marquage aux cyclines ». Ces antibiotiques ont en 
effet la propriété de se fixer de façon durable, quasi definitive, sur le front de 
calcification, et d’autre part d’être spontanément fluorescents en lumière ultra- 

Deux administrations espacées d’un intervalle suffisant (12 à 15 jours) vont 
donc marquer de deux bandes fluorescentes le front de calcification a son empla¬ 
cement lors de la première puis lors de la deuxième administration. 

En mesurant l’espacement entre ces deux bandes et en divisant par 
l’intervalle de temps, on obtient directement la vitesse moyenne de progression de 
ce front (0,7 à 1 micron par jour). 
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3° Intérêts de ITiistomorphométrie 


Technique relativement lourde, elle ne saurait être systématiquement 
prescrite en pathologie osseuse, et notamment dans les ostéoses décalcifiantes 
diffuses extrêmement fréquentes. Son indication est donc affaire de spécialiste. 
L’histomorphométrie est indispensable par contre à toute étude de caractère 
physiopathologique, elle est souhaitable dans les essais thérapeutiques, comme 
critère scientifique d’efficacité, tant sont incertains, en pathologie osseuse médi¬ 
cale, les critères radiologiques et biologiques. 

Comme moyen de diagnostic, elle est indiquée lorsque les examens cliniques, 
radiologiques et biologiques n’emportent pas la conviction. 

A titre d’exemple, le tableau I résume les « profils histomorphométriques » 
observés au cours de quelques affections osseuses fréquentes. 
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L’hypodynamie, c’est-à-dire l’absence de contraintes mécaniques adaptées, a 
un effet rapide et net sur l’os. On regroupe sous le terme d’hypodynamie les condi¬ 
tions d immobilisation rencontrées fréquemment en clinique, et d'absence de 
pesanteur, appelées encore microgravité ou impesanteur. 

Certes, les deux situations ne sont pas totalement comparables ne serait-ce 
que par la présence de la pesanteur chez les immobilisés. Mais les convergences 
sont très nombreuses, en particulier au niveau cellulaire et biochimique. 

L’activité cellulaire de l’os ne se fait pas au hasard : un remodelage perma¬ 
nent a lieu dans l’os, aussi bien dans ses structures qu’au niveau des unités multi¬ 
cellulaires de base. 


* Professeur à l’Université de Saint-Étienne, Chef du Département de Rééducation et Réadap¬ 
tation Fonctionnelles, C.H.R.U. Hôpital Bellevue, 42023 Saint-Étienne. 
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Ce remodelage fait intervenir une activité ostéoclastique de résorption et une 
activité de reconstruction qui, régulièrement combinées, renouvellent entièrement 
l’os tous les 3 à 5 ans. Au même titre que certaines hormones, ou certaines 
drogues, l’« ambiance mécanique » de l’os a un effet sur ce remodelage et de façon 
particulièrement nette lorsque les sollicitations mécaniques diminuent. 


I. - MORPHOLOGIE ET MÉCANIQUE OSSEUSES EN HYPODYNAMIE 

(fig- O 

Chaque pièce osseuse acquiert au cours du développement une forme et une 
masse déterminée génétiquement, de telle sorte qu’elle possède une compétence 
mécanique suffisante pour les activités humaines habituelles. Cette acquisition 
nécessite une mise en charge de l’os, qui en permet le modelage au cours de la 
croissance, puis le remodelage permanent au cours de la vie. L activité physique a 
donc un rôle fondamental dans l’obtention puis l’entretien d’une masse osseuse 
suffisante. Un individu sédentaire aura une masse osseuse plus faible, et sera 
volontiers sujet à des fractures lors d’efforts inhabituels. 

A l’inverse, des sujets entraînés de longue date à un sport ou à une activité 
physique intenses présenteront une masse ou une densité osseuses plus élevées que 
la moyenne (haltérophiles, danseurs de ballet, joueurs de tennis) et pourront 
même compenser ainsi un régime extrêmement pauvre en calcium, comme c’est le 
cas dans certaines vallées équatoriennes. 

Le stimulus ostéogénique a donc un effet permanent sur l’os, et celui-ci 
s’adapte continuellement à ce stimulus. Les travées osseuses s’organisent chez 
l’enfant en relation avec l’activité fonctionnelle croissante en adoptant une disposi¬ 
tion orthogonale selon les lignes de force principales. Cette disposition permet de 
conférer au système le maximum de force avec le minimum de tissu osseux. 

En revanche, l’os cortical n’a pas les mêmes besoins mécaniques, et ses 
objectifs de structure sont également différents. Il ne semble pas y avoir de 
relation naturelle évidente entre la structure habituelle des os compacts et les 
forces auxquelles ils sont régulièrement soumis. Mais la capacité de réaction des 
corticales osseuses à une force localisée élevée reste possible (queue de prothèse de 
hanche par exemple). 

L’adaptation fonctionnelle influence donc la forme et la masse de l’os a partir 
d’un niveau de base déterminé génétiquement, et jusqu’à un niveau structurelle¬ 
ment adéquat. Toutefois, chaque os s’adapte indépendamment : c’est donc l’os glo¬ 
bal qui s’adapte aux forces mécaniques plutôt que des structures tissulaires 
particulières. La population cellulaire d’un os a donc une possibilité d’apprécia¬ 
tion des forces exercées sur cet os. 

Des travaux récents ont montré que l’adaptation de 1 os est sensible non 
seulement à l’intensité et à la distribution de la force exercée, mais surtout aux 
taux de variations de cette force. Les forces statiques semblent donc n’avoir qu’un 
effet modéré sur le remodelage osseux, et leur augmentation excessive a un effet 
paradoxalement négatif. 

Il semble également que, chez le coq, 4 cycles quotidiens de compression 
suffisent à contrebalancer l’effet de l’immobilisation, et que 36 cycles quotidiens 
permettent d’obtenir l’effet maximum. 

On comprend donc que l’hypodynamie a une action rapide et négative sur 
l’os formé : l’absence de forces exercées ne permet plus à l’os de s’adapter en 
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Fig. 1. — Facteurs du modelage et du remodelage osseux. Les effets positifs négatifs Q et de distorsion de la 
soumission aux conditions d’hypodynamie* sont représentés cerclés : par exemple, la diminution de l’activité 
physique entraîne une baisse du remodelage osseux, un découplage résorption-formation, et une masse osseuse 
inadéquate. 
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permanence, et laisse le champ libre aux actions biochimiques et hormonales 
diverses dont une activité physique adéquate est la contrepartie nécessaire. 

Elle a un effet identique sur l’os en croissance, qui sans stimulation suffi¬ 
sante, n’atteint pas l’architecture et la masse osseuse critiques, compatibles avec 
une activité fonctionnelle normale (séquelles de poliomyélite par exemple). 


II. - HYPODYNAMIE ET TISSU OSSEUX 


Au niveau tissulaire, la réaction à l’hypodynamie est qualitativement stéréo¬ 
typée, mais modulable par divers facteurs, et est différente dans l’os trabéculaire et 
dans l’os cortical. 

On note en effet une diminution du volume trabéculaire osseux (33 % en 
6 mois en moyenne) due à une élévation de la résorption osseuse et à une diminu¬ 
tion de la formation osseuse. Cette conjonction d’une hyperdestruction et d’une 
hypoformation, rare en pathologie osseuse, explique le caractère aigu de cette 
ostéoporose. Les modifications osseuses sont d’autre part très précoces en cas 
d’immobilisation aiguë, dès la première semaine (fig. 2). 

Au terme d’un délai de 6 mois en moyenne, la perte osseuse se stabilise. En 
effet, les ostéoclastes apparus en nombre anormalement élevé sont remplacés par 
des ostéoblastes ostéoformateurs et l’os retrouve alors un nouvel équilibre. Mais 
dans l’intervalle, une perte osseuse importante se sera produite. 


TBV ("/.) 



autour de 20 semaines d’immobilisation. 
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+ + + Adolescents m= 45% 



o o o Toutes populations étudiées m = 33%. 
* * * Personnes âgées immobilisées m=15%. 


+ 

o 
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1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 
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Fig. 3. — Perte osseuse due à Vimmobilisation en fonction de l’âge, d’autant plus importante que le 
sujet immobilisé est plus jeune. 


L’équilibre est obtenu à 12% de volume trabéculaire (normale à 18 ans : 
22 %), soit un peu au-dessus du seuil fracturaire (11 %). Il s’agit peut être là du 
niveau de base déterminé génétiquement, et augmenté en cours de croissance sous 
l’effet de l’activité physique et de la gravité. On peut mesurer l’ampleur de la perte 
de l’os trabéculaire en cas d’immobilisation totale si l’on songe que le volume 
trabéculaire est de 14 % en moyenne après 75 ans : un sujet de 20 ans immobilisé 
totalement 6 mois au moins aura donc au terme de. son immobilisation une masse 
d’os trabéculaire inférieure à celle d’un octogénaire, et aura perdu en 6 mois ce 
que l’on perd habituellement en 60 années. 

A l’opposé, la perte d’os trabéculaire d’un sujet âgé immobilisé sera 
relativement plus faible sur la même période : de 14 à 12% environ de volume 
trabéculaire (fig. 3). 

En plus de l’âge et de la durée, il est certain que le caractère complet ou par¬ 
tiel, rapide ou lent, de l’immobilisation joue un rôle important. Mais dans tous les 
cas l’os trabéculaire perçoit rapidement et de façon très précise les modifications 
de charge et les modifications vasculaires qui accompagnent l’immobilisation, et y 
répond par une désadaptation tissulaire (fig. 4-5-6-7). 

L’os cortical semble beaucoup plus long à réagir à l’hypodynamie : ses struc¬ 
tures sont capables de résister deux à trois mois, avant de s’amincir et de montrer 
une porosité accrue (fig. 8). 

Enfin la moelle osseuse est le siège d’un envahissement adipeux avec dimi¬ 
nution du nombre des cellules médullaires. Cet appauvrissement cellulaire a un 
effet probable sur les possibilités de régénération osseuse. 
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Fig. 4-5-6-7. — Explication de la perte osseuse-en fonction des modifications cellulaires osseuses. 
Une accélération isolée du turn-over osseux à TO (immobilisation brève et incomplète par 
exemple) entraîne un déséquilibre transitoire bref entre résorption (R) et formation (F) sans perte 
osseuse finale importante (fig. 4). S’il s’y associe un allongement de la séquence Résorption- 
Formation (fig. 5, 6, 7), on aboutit progressivement à une perte osseuse beaucoup plus impor¬ 
tante, du fait d’un déséquilibre osseux plus marqué et prolongé. 
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Fig. 8. — Schéma de la perte osseuse due à Vhypodynamie, différente au niveau de Vos cortical et de 
Vos trabéculaire, en fonction du temps. 


La réversibilité de la perte osseuse reste à préciser : si une remobilisation au 
cours des 6 premiers mois semble permettre un retour à la masse osseuse anté¬ 
rieure, l’obtention d’un nouvel équilibre osseux stable après 6 mois d’immobilisa¬ 
tion n’est plus compatible avec un retour à la normale. Toutefois, des modalités 
adéquates d’exercice n’ont pas été testées jusqu’ici, car les expériences effectuées 
chez l’animal ont tenu plus grand compte de la force maximale appliquée que de 
son taux de variation. 


III. - CONSÉQUENCES ET APPLICATIONS PRATIQUES 


Les effets de l’hypodynamie sur l’os (fig. 1) expliquent certaines conséquences 
cliniques de l’immobilisation. L’hypercalcémie d’immobilisation est en effet due à 
l’excès de calcium déversé par l’os dans la circulation sanguine, chez les sujets à 
remaniement osseux élevé (adolescents, pagétiques) plus sensibles à l’immobilisa¬ 
tion aiguë (fig. 9). L’excès de calcium urinaire participe à la formation de lithiases 
urinaires fréquentes chez les immobilisés. Il faut toutefois souligner que les consti¬ 
tuants de cette lithiase sont variés (urates, phosphates, ammoniums) et que 
l’hypercalciurie n’est pas le seul facteur en cause. Enfin une fragilité osseuse se 
voit chez les immobilisés chroniques même jeunes, avec possibilité de fractures 
pour des traumatismes minimes. 

Certaines affections entraînent une immobilisation aiguë ou au contraire pro¬ 
gressive. Cette immobilisation a un retentissement sur l’os. Il convient donc de 
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Fig. 9. — Évolution du volume trabéculaire osseux d'un sujet de 17 ans, paraplégique immobilisé 
jusqu'à 24 semaines, hypercalcémique, en comparaison avec 23 sujets d’âge moyen 33 ans 
présentant une immobilisation identique. Noter la perte d’os trabéculaire de 23,8 à 12% en 6 
mois. 

maintenir ou de retrouver rapidement une mise en charge correcte, c’est-à-dire 
d’exercer une force suffisante et surtout variable. C’est donc la vigueur et la va¬ 
riété du programme de remobilisation qui importe, plus que la simple mise en posi¬ 
tion assise ou debout. Il est néanmoins évident que certaines immobilisations ai¬ 
guës (polytraumatismes, paraplégies, comas) ne permettent pas d’emblée un tel 
programme. Des thérapeutiques médicamenteuses peuvent alors agir sur le tissu 
osseux, en diminuant significativement la résorption : dichlorométhylène-diphos- 
phonate, calcitonine. L’élévation ou le maintien de la formation osseuse ne 
bénéficie pas encore de thérapeutique précise, encore que le fluorure de sodium ou 
le phosphore puissent être prometteurs en association avec les drogues déjà citées. 
La remobilisation elle-même semble toutefois le mécanisme le plus actif sur les 
ostéoblastes comme l’avait déjà montré Albright dès 1941. 

Chez les sujets valides, il apparaît bien qu’un exercice adapté, programmé se¬ 
lon les critères détaillés ci-dessus, est susceptible de retarder l’incompétence méca¬ 
nique progressive de l’os qui est le propre de la sénescence. D’autres études 
sont en cours sur ce sujet, qui est en passe de devenir une des clés en matière de 
santé publique, face à une population vieillissante de plus en plus nombreuse. 

L’hypodynamie peut ajouter des effets à ceux des maladies osseuses raréfian¬ 
tes, métaboliques ou endocriniennes. Il est certain que le rôle propre de l’exercice 
dans la physio-pathologie et dans le traitement de ces affections a été jusqu’ici 
négligé. Lors de nombreux essais de traitement de ces ostéoporores, les groupes 
étudiés n’ont jamais comporté un contrôle du niveau d’activité globale des sujets 
admis dans l’expérimentation. De plus, un protocole d’étude incluant un 
programme précis d’activité permettrait non seulement d’homogénéiser les 
groupes étudiés, mais aussi d’aboutir à des plans de traitements plus adaptés. 
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L’intérêt de ce sujet s’est enfin trouvé renouvelé par la soumission d’organis¬ 
mes humains à l’impesanteur lors des vols spatiaux. Les effets osseux de ces vols 
sont identiques à ceux de l’immobilisation, bien que certaines inconnues subsis¬ 
tent. En effet, la plupart des résultats ont été obtenus chez l’animal en microgra¬ 
vité, en particulier le rat, dont le système osseux diffère considérablement de celui 
de l’homme. 

Deux axes de recherche complémentaires se font jour en physiologie spa¬ 
tiale : 

— d’une part une étude plus approfondie des effets physiologiques osseux de 
l’hypodynamie : le milieu spatial permet de mieux contrôler les artefacts endocri¬ 
niens, neurovégétatifs ou vasculaires que l’on rencontre lors de l’immobilisation 
au sol ; 

— d’autre part une étude des moyens de prévention de la perte osseuse 
minérale et organique. Whedon estime en effet que les problèmes osseux et phos- 
pho-calciques limitent à 9 mois au maximum les vols spatiaux, limite au-delà de 
laquelle la perte osseuse serait irréversible. 

Des moyens techniques (gravité artificielle), médicamenteux, diététiques, 
physiques, pourraient prévenir cette perte minérale et osseuse et ses conséquences 
cliniques éventuelles. 
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STIMULATION ÉLECTRIQUE ET ÉLECTROMAGNÉTIQUE 
DE L’OSTÉOGENÈSE 

B. Moyen* 

I. - HISTORIQUE 


L’utilisation de l’électricité pour traiter les pseudarthroses n’est pas récente. 

On peut citer le traité du chirurgien belge J.B. Van Helmont (1621) : «De 
magnetica vulnerui nuturali et legetima curatione » dont la publication lui valut 
d’être interrogé par l’Inquisition. 

En 1841, Hartshorne rapporte le cas d’un patient avec une pseudarthrose du 
tibia qui, en 1812, a été traité avec « le qhoc d’une solution électrique passé tout 
les jours à travers l’espace entre les extrémités de l’os » pendant six semaines. 

Une ère nouvelle s’ouvre en 1954, après la découverte de deux chercheurs 
japonais, Yasuda et Fukada, d’une propriété de l’os jusqu’alors inconnue. Ils 
montrent que l’os sec possède des propriétés piézoélectriques. Depuis, on constate 
une augmentation d’une façon exponentielle du nombre de publications traitant de 
la stimulation de l’os par différents courants électriques ou champs magnétiques. 
En 1977, 95 % de la littérature est consacrée à l’utilisation de courants électriques 
comme moyens de stimulation de l’ostéogenèse (70 % pour le courant continu, 
10% pour le courant alternatif et 15 % pour le courant pulsé unidirectionnel). 

Le premier cas utilisant le courant continu par l’intermédiaire d’une électrode 
implantée directement dans l’os semble avoir été rapporté par Friedenberg en 
1971. Il s’agit d’une patiente de 51 ans avec une pseudarthrose de la malléole 
interne datant de 2 ans et 2 mois. Après 9 semaines de traitement par un courant 
continu de 10 p A, la pseudarthrose est guérie. 

Plus récemment, une littérature grandissante s’intéresse à l’utilisation de 
champs électromagnétiques. Et c’est Bassett et ses collaborateurs qui, en 1974, 
sont les premiers à proposer la technique de stimulation électromagnétique pour 
traiter les pseudarthroses. 


* Professeur à l’Université de Lyon. Chirurgien des Hôpitaux. Service de chirurgie orthopédique 
et de médecine du sport, Hôpital E. Herriot, place d’Arsonval, 69371 Lyon Cédex. 
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II. - PROPRIÉTÉS ÉLECTRIQUES DE L'OS 


1° Preuves de son existence 

En 1954, deux chercheurs japonais, Yasuda et Fukada, découvrent que l’os 
nu possède des propriétés piézo-électriques. 

L’observation de ce phénomène fut confirmée par Bassett et Becker (1962), 
au niveau d’un os encore normalement hydraté et d’os vivant. 

Les observations confirmatives furent apportées par Cochran (1966-68), 
Black (1972), Steinberg (1974), Reinish et Novich (1975). 

Des mesures in vivo furent rapportées par Cochran (1974), Neigert (1974), 
Lanyon et Hartmann (1977). 

Lors d’une flexion de l’os, les potentiels enregistrés sont de sens opposé lors 
de la mise en charge et lors de la décharge (fig. 1). 
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a) Enregistrement simultané des différences de tension au niveau d’un os sec soumis à des 
contraintes de flexion répétées. 

b) Enregistrement de différences de tension au niveau d’un os frais soumis à des contraintes 
progressivement croissantes (début de la courbe), puis cessant brusquement. 

Noter que le voltage enregistré ne revient pas à 0. 
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Si la contrainte est maintenue constante, le potentiel observé disparaît en 
quelques dixièmes de secondes au niveau d’os sec. 

Pour l’os humide, la situation est un peu plus complexe car la présence d’eau 
modifie les propriétés mécaniques et électriques de l’os. La réponse à une contrain¬ 
te est qualitativement identique à celle observée avec un os sec. En revanche, elle 
est quantitativement différente : le potentiel est biphasique mais asymétrique, 
l’amplitude du potentiel augmente linéairement avec la charge jusqu’à fracture 
(Steinberg, 1973). 

Si la contrainte est maintenue, une diminution du potentiel est observée, mais 
celui-ci ne se retrouve jamais à son niveau de base (Bassett et Becker, 1962 ; 
Cochran, 1968 ; Steinberg, 1972, 1974 ; Weigert, 1974) (fig. 1). 

Bassett et Becker (1962) suggèrent que l’effet piézo-électrique représente l’ex¬ 
plication intime de la loi de Wolff (1892) énonçant que la structure de l’os dépend 
de sa fonction et que tout changement dans la fonction conduit obligatoirement à 
une modification de la structure de l’os. 

Bassett et Becker estiment que les charges piézo-électriques représentent un 
signal suffisant pour activer les cellules de l’os, entraînant formation et résorption 
osseuse. L’adaptation de la structure aura comme conséquence de minimiser 
secondairement la réponse piézo-électrique. 

Lorsque l’os est soumis à des efforts de flexion (Fukada, Yasuda, 1957 ; 
Bassett, Becker, 1982), les auteurs observent que les zones soumises à des tensions 
sont électropositives et que les zones soumises à des tractions sont électronégati¬ 
ves (fig. 2). 



Fig. 2. — Un os long soumis à des contraintes excentriques. 
Des charges négatives apparaissent du côté concave soumis 
à une compression, les charges positives apparaissent du côté 
convexe soumis à une tension (Bassett). 


Bassett estime alors que les régions électronégatives sont associées avec une 
augmentation de l’ostéoformation, alors que les régions électropositives sont 
soumises à une ostéorésorption. 

Ainsi était établie l’existence de cette « électricité » induite par des contrain¬ 


tes. 
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2° Quelle est l'origine de cette électricité induite ? 


Depuis la découverte de Yasuda et Fukada, les travaux se sont multipliés 
pour tenter d’expliquer l’origine de ce signal électrique endogène. Les théories de 
l’origine des potentiels induits par les modifications des contraintes sont nom¬ 
breuses. Néanmoins, deux théories sont les plus retenues : ce sont la théorie de 
piézo-électricité et la théorie électrocinétique. Il est établi que ces deux mécanis¬ 
mes jouent un rôle dans la formation du potentiel induit et que l’un ou l’autre 
prédomine sous certaines conditions. 


a) Piézo-électricité. - Yasuda (1954-1955) et Fukada et Yasuda (1957) pro¬ 
posent la théorie classique maintenant de la piézo-électricité. Cette théorie sup¬ 
plique pour un cristal tel que le quartz. Les contraintes déforment le cristal et 
entraînent une séparation des centres de gravité des charges positives et négatives, 
ce qui crée une polarisation électrique. 

L’os, qui est un matériel anisotrope, pouvait agir de la sorte. A mesure que 
l’on charge l’os, une polarisation induite, proportionnelle à la charge, est obser- 
vée. 

Fukada et Yasuda (1964) estiment que c’est le collagène et non la^ partie 
minéralisée de l’os qui est responsable du phénomène de piézo-électricité. D autres 
auteurs préfèrent rapporter cette propriété à la phase minérale (1 apatite). 

Cependant, alors que la piézo-électricité des tendons est très importante, us 
ne contiennent pas d’apatite (Marino, 1975 ; Shamos, 1967). 

De même, le phénomène de piézo-électricité persiste dans l’os déminéralisé 

alors qu’il disparaît dans l’os déprotéiné. 

Avec Fukada et Yasuda, de nombreux auteurs (Shamos, Lavine, 19b / ; 
Becker, 1974 ; Becker et Marino, 1971-1975) estiment que la piézo-électricité de 
l’os est liée au seul collagène dont la structure fibrillaire et périodique peut donner 
naissance à un potentiel piézoélectrique par modification de sa polarisation spon¬ 
tanée. 

b) Théorie électrocinétique. - Le comportement différent de l’os hydraté a 
conduit Anderson et Erickson (1968-1970), Erickson (1974), à proposer une théo¬ 
rie électrocinétique dans laquelle la polarisation de l’os hydraté est attribuée a la 
combinaison d’effets piézoélectriques et de potentiel de « courant » (« streaming 
potential ») dûs aux mouvements ioniques dans les micro-capillaires. Les poten¬ 
tiels de courant étant obtenus par un mouvement liquidien se faisant sur une 

surface polarisée. , . . 

Depuis quelques années, on comprend mieux les phenomenes electrocine- 
tiques et le potentiel de « courant » grâce à une meilleure compréhension des 
phénomènes se produisant au niveau de l’interface entre un solide et un liquide 
contenant des ions. Ces phénomènes, tels que l’absorption spécifique, les interac¬ 
tions thermiques et électriques, entraînent une distribution non uniforme dans 
l’espace des charges près de l’interface. La région se trouvant à proximité de l’in¬ 
terface est plus concentrée en ions que la région plus éloignée de l’interface. Cette 

région s’appelle « la couche diffuse ». ,, 

Quand il y a un changement de pression dans le liquide, le liquide s écoulé 
tangentiellement par rapport à la surface. Il existe une région du liquide qui reste 







232 


B. MOYEN 


fixée à la surface du solide et qui est considérée comme stationnaire. On suppose 
que cette région stationnaire est séparée du reste du liquide par un plan qui a pour 
nom « plan de glissement » (« slip plane »). Le potentiel mesuré sur ce plan est le 
potentiel Z qui caractérise le phénomène électrocinétique. 

Le potentiel est pris comme zéro loin de l’interface solide-liquide. Le 
potentiel électrique diminue d’une façon exponentielle au fur et à mesure qu’on 
s’éloigne de la surface. 

En présence du phénomène d’adsorption, la densité de charge de la surface 
varie avec la concentration ionique. Quand la concentration ionique augmente, le 
potentiel diminue assez rapidement et se rapproche de zéro tout près de l’interface 
solide-liquide. 

En présence d’une pression, le mouvement tangentiel de la couche diffuse 
crée un courant électrique appelé « courant électrique de convection ». A l’état 
d’équilibre, le courant de convection est égal au courant de conduction des ions du 
liquide. La valeur du potentiel électrique à l’état d’équilibre est appelé « potentiel 
de courant » (« Streaming potential »). 

Les conditions et facteurs suivants peuvent affecter l’observation de ces 
potentiels de « courant ». 

1. Il faut qu’il y ait un potentiel Z non nul et, plus l’amplitude est large, plus 
le potentiel de « courant » est grand. 

2. Il faut qu’il y ait un mouvement du liquide. 

3. Plus la viscosité est grande, plus le potentiel est petit car la vélocité du 
liquide diminue quand la viscosité augmente. 

4. Plus la conductivité électrique du liquide est grande, plus le potentiel est 

petit. 

En 1968, Anderson et Erickson sont les premiers à montrer que les potentiels 
liés aux contraintes dépendent du pH. Or, il est connu que le pH modifie la polari¬ 
sation des surfaces. 

Dans une publication récente, Chakkalakal et Johnson montrent que les pro¬ 
priétés électriques et diélectriques de l’os se trouvant dans une solution dépendent 
des propriétés de la solution dans les pores. 

Kosterich et coll., Pienkowaski et Pollack, montrent que les propriétés 
diélectriques et des potentiels liés aux contraintes de l’os dépendent des propriétés 
électriques de la solution occupant l’espace poreux de la matrice. 

De plus en plus, le potentiel de « courant » est considéré comme le 
mécanisme dominant dans la formation de potentiels liés aux contraintes (Gross 
et William, 1982 ; Pienkowski et Pollack, 1980). 

Les études par microélectrodes permettent de connaître la valeur moyenne du 
champ électrique liés aux contraintes, bien que celle-ci ne soit pas uniforme dans 
l’os. La valeur moyenne est de l’ordre de 20 mV par cm. Le champ électrique près 
du canal de Havers est de 200 à 500 mV par cm. 

Enfin, l’attention doit être attirée sur l’extrapolation des résultats observés sur 
les échantillons osseux sur un os vivant. Elle doit être faite avec prudence. 

3° Potentiels bioélectriques de Vos 

Les potentiels bioélectriques de l’os ont été décrits par Friedenberg et diffé¬ 
rents auteurs : quand l’électrode est placée sur la surface de l’os vivant, un poten- 
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Fig. 3. — Polarisation du cortex au 
niveau du fémur de chien (d’après 
Janssen). Noter que la cavité 
médullaire est négative par rapport 
au périoste. 



tiel électrique est enregistré sans que l’on applique une contrainte. Les mesures sur 
l’os long ont apporté les faits suivants : 

a) le potentiel électrique est de l’ordre de quelques millivolts en ampli¬ 
tude, 

b) la diaphyse est, en général, plus positive que l’épiphyse, 

c) la cavité médullaire est négative par rapport au périoste (fig. 3). 

L’origine de ces potentiels n’est pas entièrement connue. Les différentes expé¬ 
riences ont montré que les potentiels bioélectriques : 

a) dépendent de la viabilité cellulaire, 

b) ne changent pas par la dénervation, ni par la ligature vasculaire, 

c) diminuent en amplitude lors de lésions osseuses locales, 

d) deviennent électronégatifs au niveau d’une fracture (potentiel de fracture) 
(fig. 4), 

e) cette électronégativité persiste jusqu’à consolidation de l’os, 

f) diminuent en amplitude après la mort de l’animal. 

Une population de cellules vivantes est indispensable pour observer ce poten¬ 
tiel. 


Fig. 4. — Potentiel enregistré le long 
d'un os avant et après fracture. 
Noter l’augmentation de l’électro¬ 
négativité au niveau du foyer de 
fracture (d’après Friedenberg et 
Brighton). 
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4° Résumé 

Il existe 3 groupes de phénomènes : 

— potentiels piézo-électriques, 

— potentiels bioélectriques, 

— potentiels liés aux contraintes. 

Les potentiels liés aux contraintes sont les conséquences des effets électro¬ 
cinétiques, particulièrement le potentiel de « courant » et l’effet piézo-électrique. 
Les potentiels bioélectriques sont à ne pas confondre avec les potentiels liés aux 
contraintes. Ils sont de l’ordre de ± 10 mV et ne demandent pas l’application de 
contraintes. 

Leur origine nécessite la présence des cellules vivantes. Enfin, dans les poten¬ 
tiels bioélectriques, il faut noter particulièrement le potentiel de fracture dont 
l’origine est l’objet d’une controverse. Friedenberg et Brighton (1966) l’attribuent à 
une perturbation locale de l’activité cellulaire, normalement responsable du poten¬ 
tiel de surface. Becker et Murray (1970) ; Becker (1972) trouvent, dans la pertur¬ 
bation du système nerveux de l’os, l’explication unique de ce phénomène. D’autres 
modifications surviennent au niveau d’un site fracturaire et peuvent aussi entrer en 
ligne de compte dans la modification du potentiel de surface : modification du pH 
(Hunt, 1967 ; Brighton, 1974), du p0 2 (Hunt, 1967 et 1974 ; Ninikoski, 1972) et 
des enzymes lysosomiaux à partir des cellules inflammatoires. Pour Janssen 
(1978), la seule interruption dans la continuité de l’os suffirait pour expliquer cette 
modification du potentiel basal de surface. Pour Lokietek (1974), l’électronégati- 
vité observée serait due, pour une large part, au traumatisme musculaire autour 
de la fracture. 

L’étude clinique de ce phénomène a donné des résultats qualifiés d’incons¬ 
tants et d’interprétation bien difficile (Seroo, 1979 ; Hinsenkamp, 1979). 

III. - LA STIMULATION ÉLECTRIQUE DE L'OS 

Avant de déterminer ses caractéristiques, il est important de préciser que 
la stimulation est apportée in situ par l’intermédiaire d’électrodes. La 
connaissance de la nature et du devenir des électrodes situées dans un milieu 
liquide et ionique est donc essentielle. 

Dans un circuit électrique situé à travers des fluides de l’organisme, les ions 
servent de transporteurs de charges et migrent à l’électrode opposée au signe de 
leur charge, cation vers la cathode (électrode négative), anion vers l’anode (élec¬ 
trode positive). Il s’en suit des changements dans la concentration ionique entou¬ 
rant chaque électrode. Cela a pour conséquence de polariser l’électrode, d’aug¬ 
menter son impédance et de nécessiter une différence de voltage plus élevé pour 
maintenir le même courant. Cette polarisation dépend pour une large part de l’in¬ 
tensité du courant (Greatbatch, 1969) et de la nature du métal composant l’élec¬ 
trode. Une oxydation survient au niveau de l’anode et une réduction à la cathode. 
Le pH augmente à la cathode et diminue à l’anode même quand il s’agit de cou¬ 
rant pulsé. La décomposition de l’eau commence un peu avant 7 Volts et atteint 
son maximum à cette valeur (Greatbatch, 1969 ; Pilla, 1974). 

Le choix du matériau des électrodes est primordial. Une dissolution électro¬ 
nique des ions métalliques peut s’observer sous l’influence du courant spéciale- 
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ment si le métal utilisé n’est pas un métal précieux. Ce sont les propriétés électri¬ 
ques et chimiques des électrodes qui les rendent aptes à être utilisées. 

A partir de l’expérience de l’ostéosynthèse, il est possible de dire que les 
métaux précieux tels que l’argent, l’or, le platine, que le titane, de même que les 
alliages chrome-cobalt, sont les moins soumis à la corrosion électrochimique. 
Pilla (1974) estime que le platine est l’électrode idéale pour le courant continu et 
alternatif, le titane étant convenable pour le seul courant alternatif. Pourtant 
même le platine est susceptible de se dissoudre quelque peu et une corrosion peut 
survenir à l’anode. 

Becker estime lui, que c’est l’argent qui est le métal le plus adapté. 

Ainsi, doit-on souligner que la stimulation électrique délivrée par des 
électrodes peut agir aussi par l’intermédiaire de cette corrosion électrochimique 
(Pilla) observée au niveau des électrodes. Soulignons ici qu’il s’agit d’un processus 
non spécifique à la stimulation électrique et qui modifie la composition biochimi¬ 
que du milieu extracellulaire qui peut, à son tour, retentir sur le métabolisme 
cellulaire. 

Voyons maintenant les différents types de courants utilisés expérimentale¬ 
ment et cliniquement pour stimuler l’ostéogenèse. 

a) Le courant alternatif. — C’est un courant électrique dont la tension et 
l’intensité changent de signe à chaque pulsation. Les pulsations peuvent ou non 
être symétriques. La forme du signal peut être variable. Bassett (1971) estime que 
seul un courant alternatif asymétrique peut produire une ostéogenèse. 

Tidia (1956) rapporte une réponse ostéogénique favorable en utilisant un 
courant alternatif de 4 V à 60 HZ et un courant de 1,5 V à 60 HZ. Wittehol et 
Steendijk (1969), Wittehol (1970) notent une néoformation osseuse et périostée 
maximale avec des courants de 4,5 V à 240 Hz. Ces auteurs comparant l’effet du 
courant continu direct (avec 9 V) et du courant alternatif (22,5 V) observent 
qu’après 14 jours l’ostéogenèse était plus importante autour de la cathode avec le 
courant continu et que, avec le courant alternatif, la formation osseuse est plus 
difficile. 

b) Le courant pulsé. — C’est un courant dont, soit l’intensité, soit la tension, 
évolue dans le temps en gardant toujours le même signe. Il existe des intervalles 
où le courant est nul. La forme du courant peut être variable (rectangulaire, 
carré...). 

La sélection idéale d’une stimulation électrique doit faire appel à la connais¬ 
sance de la nature des potentiels existants au niveau de l’os. On peut donc envisa¬ 
ger d’imiter les potentiels observés in vivo (Cochran, 1968 ; Lanyon, 1977), même 
si cette hypothèse de travail n’est pas celle électivement retenue par Becker (1978). 

L’utilisation de courants pulsés doit donc stimuler plus précisément les 
potentiels physiologiquement induits par les contraintes répétées : de plus, la 
nécrose tissulaire au niveau de l’anode doit pouvoir être évitée. 

Après de nombreux travaux in vitro et in vivo , Richez (1972), Levy et Rubin 
(1972), Levy (1974), Black (1974), Herbst (1976), Satzger et Herds (1978), 
Hassler (1977), on peut conclure que les courants pulsés : 

— produiraient plus d’os néoformé que les courants continus, 

— éviteraient, par le choix judicieux de la stimulation, la destruction 
tissulaire au niveau de l’anode. L’ostéogenèse est prépondérante autour de la 
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cathode, mais elle peut exister, à un degré moindre, autour de l’anode et entre la 
cathode et l’anode, 

— l’optimisation de ce type de courant ne semble pas encore obtenue. 
L’amplitude, la largeur et la fréquence de la pulsation sont encore des paramètres 
à étudier plus en détail. 

Sur le plan clinique , Jorgensen utilise un courant pulsé en intensité de 
500 micro-ampères à une fréquence de 1 Hz sur des fractures récentes de jambe 
fixées initialement par un fixateur externe de Hoffman. 

Il observe une diminution de 30 % du temps nécessaire pour avoir une stabi¬ 
lité du foyer de fracture mesuré par la déflection obtenue après charge constante. 

c) Le courant continu. - Parmi les différents types de courants utilisés expéri¬ 
mentalement et cliniquement pour stimuler l’ostéogenèse : courants alternatifs, 
pulsés et continus ; seuls ces derniers sont les plus actifs, les plus étudiés et les 
plus utilisés. 

Le courant continu est un courant toujours de même signe, dont la tension 
et l’intensité sont constantes avec le temps. Le maintien constant du courant se 
fait grâce à des transistors, de façon à compenser les modifications locales de la 
résistance tissulaire. 

In vivo , Z.B. Friedenberg établit que, chez le lapin, l’intensité du courant 
optimale se situe entre 5 et 20 micro-ampères. 

W.H. Harris, B. Moyen montrent que cet effet est indépendant du type de 
l’animal utilisé, de son âge. Z.B. Friedenberg (1974), C.R. Hassler montrent que 
les courants supérieurs à 20 micro-ampères (100mA) entraînent une nécrose 
osseuse. 

Pour évaluer l’efficacité de la stimulation par courant continu, plusieurs 
modèles expérimentaux ont été inventoriés : consolidation de fractures récentes, 
prolifération endostée et périostée, épaississement cortical, intégration du 
strontium, consolidation de pseudarthroses. 

Dans l’ensemble de la littérature, c’est au niveau de la cathode que 
l’ostéogenèse est observée. Au niveau de l’anode, une nécrose osseuse se produit. 
Z.B. Friedenberg introduit dans le canal médullaire du lapin une cathode dont 
l’extrémité distale est située à 5 centimètres sous le niveau du trou d’implantation 
dans le canal médullaire. Il élimine ainsi le facteur du traumatisme local ; l’anode 
est mise sous la peau. Il observe environ 20 % d’os néoformé dans le canal médul¬ 
laire. Ces données sont retrouvées par W.H. Harris et B. Moyen avec le même 
courant de 20 micro-ampères, mais utilisant des lapins d’âge différent ou des 
chiens. 

D.C. Paterson met au point, chez le chien, un modèle de pseudarthrose. 
Utilisant 22 chiens ayant une pseudarthrose de tibia bilatérale, il peut ainsi tester 
l’efficacité de la stimulation électrique appliquée d’un seul côté. Bien que l’auteur 
n’utilise pas de test biomécanique, il constate, par étude radio-isotopique et 
histologique, que l’ostéogenèse a été accélérée chez 15 chiens (68 %) après quatre 
semaines de stimulation. 

L’auteur ne note pas de modification inflammatoire ou néoplasique. 

Malgré tout, R.O. Becker l’observe à des niveaux très bas d’intensité 
(300-500 pA/mm*). Au-dessus de 100 micro-ampères, la destruction osseuse 
s’observe aussi bien autour de la cathode que de l’anode. 

Cliniquement, plusieurs études ont été réalisées. Le tableau I donne 
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TABLEAU I. - Résumé des cas où le courant continu a été utilisé. 


A uteurs 

Cas 

Traitements 

Résultats 

Brighton 

258 pseudarthroses 

Courant continu 

20 mA 

80 % de consolidation 

Cass 

7 pseudarthroses 

Courant continu 

10 mA 

6/7 consolidées 

Cieszynski 

86 retards de consolidation 
+ pseudarthroses 

Courant continu 
(anode) 

90 % de consolidation 

Dwyer 

47 arthrodèses vertébrales 

Courant continu 

20 mA 

37/47 consolidées 

Jorgensen 

24 fractures récentes 
du tibia 

Courant pulsé 
500 mA, 1 Hz 

Diminution de 30 % du 
temps pour obtenir la 
stabilité 

Lavine 

2 pseudarthroses congé¬ 
nitales 

Courant continu 
bipolaire, 3,5 mA 

2 guérisons 

Romano 

1 pseudarthrose 

Courant pulsé 

10 mA, 1 Hz 

Guérison 

Srivastava 

1 pseudarthrose tibia 

Courant continu 

15 mA 

Guérison 14 semaines 

Nagel 

1 pseudarthrose 

Courant continu 
3,5 mA 

Guérison 

Inoue 

1 retard de consolidation 
fracture tibia avec défect 

Courant continu 

20 mA 

Guérison 14 semaines 

Connolly 

2 pseudarthroses 

Courant continu 
20 mA 

2 consolidations 

Becker 

17 pseudarthroses 
(5 sepsis) 

Courant continu 
100-200 mA/cm 
de cathode 

10/17 consolidations 

‘ Masureik 

40 fractures fraîches de 
mandibules 

Courant continu 

10 ou 20 mA 

Accélération de la con¬ 

solidation dans les pre¬ 
mières semaines 


l’ensemble de tous les cas où le courant continu a été utilisé. Au total, 487 cas, 
avec 80 % environ de succès. 

C’est C.T. Brighton qui a rapporté la plus importante expérience clinique de 
la stimulation électrique de l’os par micro-courants continus. 

Il traite personnellement 178 malades porteurs de pseudarthroses évoluant, 
en moyenne, depuis 2,7 ans et ayant eu, en moyenne, 2,2 interventions chirurgi¬ 
cales antérieures. Il observe 84 % de consolidation. Celle-ci est plus facilement 
obtenue avec les petits os (malléole, cubitus). Pour le fémur et le tibia, de multiples 
cathodes en acier doivent être insérées. Une série 80 cas révèle 72 % de consolida¬ 
tion. Les localisations claviculaires, humérales et radiales sont les moins favora¬ 
bles. Le temps moyen de traitement varie entre neuf et douze semaines. 

A la lecture de nombreuses publications sur l’effet de la stimulation élec¬ 
trique sur l’ostéogenèse, on peut dire que les preuves expérimentales sont, dans 
l’ensemble, suffisamment convaincantes pour se persuader de la réalité du 
phénomène. 

L’effet spécifique de la stimulation électrique par micro-courants continus de 
20 micro-ampères est mis en doute par certains. On parle plus volontiers d’un effet 
non spécifique électro-chimique modifiant le milieu extra-cellulaire. Il a été 
observé des corrosions importantes au niveau de l’anode, surtout avec l’acier. 
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Autour de la cathode, peut se produire une polarisation. Ce type de stimulation 
implique l’utilisation d’électrodes implantables directement au niveau du foyer de 
fracture (méthode semi-invasive). Ce geste porte le risque toujours redouté de 
sepsis, d’autant que de nombreuses électrodes doivent être utilisées lorsque l’os a 
un volume important. Le risque de rupture des électrodes n’est pas nul non plus 
(20cas sur 189). Cette stimulation a l’avantage de pouvoir se «diriger» facile¬ 
ment. Elle donne plus rapidement une réponse ostéogénique que les stimulations 
électromagnétiques. D’intéressants développements sont en train de naître quant à 
l’utilisation de micro-courants délivrés à l’anode en argent comme moyen de lutte 
contre l’infection osseuse (Becker). 

En résumé, on peut dire que, pour les courants continus : 

— la formation osseuse se situe autour de la cathode, que l’os ait été ou non 
traumatisé ; 

— au niveau de l’anode, il existe en général une destruction tissulaire se 
manifestant, soit par une zone de coagulation et de dévitalisation cellulaire, soit 
par une zone de nécrose osseuse ; 

— la région ostéogénique optimale est observée pour des courants situés 
entre 10 et 20 micro-ampères. En-dessous de cela, la réponse ostéogénique est 
faible. 


IV. - STIMULATION PAR CHAMPS ÉLECTRIQUES OU MAGNÉTIQUES 


Le transfert de l’énergie électrique au tissu vivant peut être obtenu en utili¬ 
sant des champs électriques. Ces champs peuvent être constants dans le temps : 
on parle de champs électrostatiques, ou variables dans le temps : on parle alors de 
champs électrodynamiques. 

a) Champs électrostatiques. — Il est obtenu entre 2 plaques d’un condensateur. 
Tout champ appliqué à un tissu va diminuer exponentiellement en fonction du 
temps. Cela dépend de la conductivité des tissus, de ses caractéristiques diélec¬ 
triques et de l’existence d’espace libre. In vitro , il n’y a pas de mouvement de 
charges. In vivo , dans les tissus vivants, des mouvements de charges peuvent avoir 
lieu dans les vaisseaux sanguins, les globules rouges étant chargés négativement. Il 
est évident que la quantité d’énergie mise en cause est très petite. 

Avec cet équipement, Bassett et Pawluk (1975) montrent que des champs 
électrostatiques accélèrent la consolidation d’une ostéotomie du péroné du lapin. 

Brighton (1976), soumettant pendant 10 jours des jonctions chondro-costales 
de rat à une stimulation électrostatique, constate une augmentation du D.N.A. de 
la matrice spongieuse et de l’ossification. 

b) Champs électrodynamiques. - C’est un champ électrique, comme pour le 
champ électrostatique, mais il est variable dans le temps. 

Bassett et Hermann (1968), comparant l’effet sur la synthèse du D.N.A. et du 
collagène des champs électrostatiques et dynamiques, montrent la supériorité de 
ces derniers. 

Mac-Elhaney (1968) estime que c’est à 30 Hz et non à 3 Hz que le champ 
électrodynamique est le plus actif. Il constate que certains paramètres : teneur en 
calcium, phosphore, dureté de l’os, sont diminués par ces champs qui favorisent 
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cependant la résistance mécanique de l’os. Il note aussi l’apparition de tumeurs 
bénignes. 

Les expériences in vitro utilisant les champs électrodynamiques sont plus 
convaincantes que celles utilisant des champs électrostatiques. 

L’inconvénient majeur de ces méthodes est qu’elles obligent à l’utilisation 
d’un régime de haute tension (500-1 000 V/cm) qui augmente si la distance entre 
les plaques augmente. Chez l’homme, où les zones à stimuler sont d’un volume 
notable, ce genre de stimulation n’est pas envisageable. 

Si les champs électrostatiques et dynamiques ont une application clinique 
potentielle limitée, il n’en est pas de même des champs électromagnétiques induits. 

c) Champs électromagnétiques. — Lorsqu’un courant électrique parcourt un 
conducteur ou une bobine, il produit dans l’espace environnant un champ magné¬ 
tique. 

Si le courant varie en fonction du temps, le champ magnétique variera lui 
aussi. Si le tissu auquel s’applique ce champ est conducteur, un courant électrique 
sera induit. C’est donc une façon d’engendrer, à l’intérieur des tissus, un courant 
électrique sans être obligé d’introduire des électrodes (méthode dite « non- 
invasive »). 

In vivo t C. Bassett (1974), P. Christel, ont montré expérimentalement l’effet 
de champs électromagnétiques pulsés sur la consolidation des fractures. R.O. 
Becker estime que le système de C. Bassett agit, en fait, indirectement sur le 
système électronique de contrôle exercé par les nerfs périphériques. 

W. Kraus et F. Lechner décrivent un système de stimulation électromagné¬ 
tique alternatif différent de celui utilisé par C. Bassett (1974). 

Le système comprend deux parties : une partie externe, composée de bobines 
induisant un champ électromagnétique, et l’induit constitué par le clou médullaire 
ou les vis isolées de la plaque d’ostéosynthèse qui agit comme électrode. Ce 
système est donc totalement invasif, contrairement à celui de C. Bassett. 

C. Bassett, avec son système, insiste grandement sur la nature de la sti¬ 
mulation : amplitude de l’impulsion qui détermine le niveau de voltage induit, 
forme et durée, et répétition des impulsions. Il met l’accent sur la nécessité 
d’avoir un signal asymétrique. 


TABLEAU IL — Champs électromagnétiques. 


A uteurs 

Cas 

Traitement 

Résultat 
% d'échecs 

W. Kraus 
et Lechner 

423 

(34 % pseudarthroses 
infectées) 

Invasif 

14,5 

C. Bassett 

220 

• tibia 

• fémur 

• cubitus 

(temps moyen de stimu¬ 
lation : 5 mois) 

32 pseudarthroses 
congénitales. 

Non invasif 

12 

30 

20 

L. Sedel 

25 

Système de 
Bassett 

24 
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Les résultats cliniques des différents travaux de stimulations par champs 
électromagnétiques sont résumés dans le tableau II. 

Avec l’expérience grandissante des différents expérimentateurs, il peut être 
plus précisément défini les conditions de réalisation de ce type de stimulation élec¬ 
tromagnétique. 

Il est nécessaire d’immobiliser en plâtre sans appui le foyer de fracture, en 
prenant l’articulation sus et sous-jacente. La présence d’un matériel métallique 
non magnétique n’est pas une contre-indication à l’utilisation de cette méthode 
(l’acier 316 L, les alliages chrome-cobalt ne sont pas magnétiques). Il est 
important de placer correctement les bobines de stimulation. La distance entre 
bobines conditionne leur diamètre. Cette distance doit être connue. Les bobines 
doivent être parallèles entre elles. Le foyer de pseudarthrose doit être au milieu des 
bobines. Un centreur radio-opaque est utilisé pour faciliter la mise en place 
correcte des bobines. La stimulation se fait en douze-seize heures par jour. 
L’appui progressif peut être autorisé en cas de pseudarthrose transversale et au 
bout de plusieurs semaines de stimulation. Les meilleures localisations sont le 
tibia, puis le fémur. Par contre, les localisations claviculaires, humérales, radiales 
sont les moins favorables. 

Il existe aussi des facteurs anatomiques défavorables : existence d’un écart 
inter-fragmentaire supérieur à 1 centimètre, pseudarthrose oblique. 

Si la pseudarthrose a déjà une organisation synoviale, l’échec est constant. 
La consolidation se fait en trois à six mois. Il est important de bien souligner que 
la consolidation se fait sans cal périphérique mais par des ponts osseux dans 
l’espace inter-fracturaire. La corticalisation et la médullarisation du foyer ne se 
font que un à deux ans après la consolidation. Il faut donc bien insister sur le fait 
que la consolidation radiologique n’est pas spectaculaire et doit être interprétée 
avec l’impression clinique : absence de douleurs et de mobilité fracturaire, restitu¬ 
tion de la fonction. 

Cette méthode de stimulation électromagnétique à laquelle C. Bassett a 
attaché son nom s’installe progressivement comme une méthode de traitement des 
pseudarthroses. Pour l’instant, cette méthode ne s’applique que dans les cas ayant 
déjà été opérés plusieurs fois par les méthodes chirurgicales conventionnelles. 
Pour certains de ces cas, une amputation était envisagée. Le pourcentage de 
résultats positifs donnés par C. Bassett est intéressant. Pourtant, il n’est pas 
retrouvé par d’autres auteurs utilisant sa méthode. 

Il ne fait pas de doute que cette méthode va voir son utilisation croître. Sur le 
plan scientifique, il serait théoriquement souhaitable que cette méthode puisse être 
statistiquement comparée en double aveugle avec un groupe témoin n’ayant 
qu’une immobilisation prolongée (trois-six mois). Ce groupe témoin est impossible 
à obtenir, compte-tenu du caractère souvent dramatique des cas traités jusqu’à 
maintenant. C. Bassett considère que chaque malade est son propre témoin, 
étant donné qu’il a déjà eu d’autres thérapeutiques. Ce point de vue ne peut pas 
être retenu sur le plan scientifique, même s’il traduit une réalité thérapeutique que 
l’on ne peut nier. 

Cette thérapeutique, qui apparaît efficace sur les pseudarthroses sèches, 
semble pouvoir aussi s’exercer sur les pseudarthroses fistuleuses. C. Bassett, 
pourtant, ne donne pas de détails quant à l’application de son système dans de 
telles situations. 
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CONCLUSION 


A la lumière des informations expérimentales et cliniques, il est important de 
faire le point et d’essayer de répondre à quatre questions : 

— est-ce que l’on peut guérir une pseudarthrose par la stimulation électrique 
ou électromagnétique ? 

— est-ce un procédé sûr ? 

— par quel mécanisme agit la stimulation électrique ? 

— quelles perspectives d’avenir peut-on envisager et quels sont les efforts 
expérimentaux à réaliser ? 

a) A la première question, on peut répondre que de nombreuses stimulations 
électriques sont capables de produire une ostéogenèse réparatrice. Sur les 119 
publications rapportées par J.A. Spadaro, seules 6 notaient des résultats négatifs 
ou équivoques. Les faits semblent mieux établis scientifiquement dans le domaine 
expérimental que clinique. Cela est dû, uniquement, à l’impossibilité d’avoir clini¬ 
quement un groupe témoin. 

b) Pour le clinicien, il est important de savoir si le procédé est sûr. L’emploi 
des électrodes percutanées, incontestablement, expose à des ennuis, soit septiques 
(sepsis local, réveil d’un foyer infectieux), soit de rupture de ces électrodes. Ces 
complications sont, bien sûr, évitées avec l’utilisation de la stimulation électro¬ 
magnétique par le système de Bassett. 

Un autre aspect, qui doit préoccuper le clinicien, est l’éventualité d’effets 
secondaires, et notamment de cancérisation, qui peut toujours exister lorsque l’on 
veut accélérer ou faire repartir un phénomène biologique. Certains « dérapages ; » 
cellulaires peuvent exister et conduire à de désastreux résultats, précocément ou 
plus tardivement. 

De sérieuses recherches dans ce domaine sont donc encore absolument néces¬ 
saires, qu’il est possible de réaliser en utilisant des animaux de laboratoire. 

c) Lorsque l’on aborde la question de savoir par quel mécanisme la stimula¬ 
tion électrique ou électromagnétique peut agir, cela amène de nombreuses répon¬ 
ses que nous avons déjà exposées. Mais les questions sont encore plus nombreu¬ 
ses, plus vastes et plus complexes, comme chaque fois que les études vont vers le 
fondamental. 

L’ostéogenèse endostée ou médullaire représente un exemple de régénération 
caractérisé par l’apparition d’un bourgeon primitif ou cal endosté. 

Cette régénération est le seul exemple existant chez l’homme. On sait que ce 
phénomène est développé dans les espèces inférieures, phylogénétiquement 
parlant ; son contrôle est certainement de plusieurs natures : nerveuse, électrique, 
cellulaire. En cas de non-consolidation, c’est-à-dire en cas de faillite de ce ou ces 
contrôles, par quels mécanismes la stimulation électrique arrive-t-elle à relancer le 
processus de régénération ? 

La réponse n’est pas connue, mais demande encore de nombreux efforts de 
recherche et de compréhension qui aboutiront à définir le type optimal de stimula¬ 
tion, c’est-à-dire celui susceptible de juste relancer, sans le changer, le processus 
de régénération. 

d) Les perspectives de la stimulation électrique de l’ostéogenèse sont 
considérables. L’utilisation de ce type de stimulation en cas de pseudarthrose 
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ancienne et déjà opérée par les méthodes classiques se conçoit de plus en plus. 
Compte tenu des incertitudes préalablement énoncées, nous estimons logique de 
leur réserver une telle thérapeutique après avoir évalué les risques et les bénéfices 
éventuels. 

Le choix de la méthode ne nous paraît pas encore scientifiquement très bien 
défini. La stimulation électromagnétique a l’avantage d’être une méthode non 
invasive, mais la stimulation semi-invasive par électrode implantée se « dirige » 
mieux et donne des résultats plus rapides. L’utilisation de micro-courants continus 
à l’anode en argent en cas de pseudarthrose infectée est une idée à retenir. 

L’utilisation de ces méthodes dans d’autres indications doit rester du 
domaine de la recherche. 

Ainsi, penser accélérer la consolidation des fractures par stimulation électro¬ 
magnétique est certainement une idée séduisante, au moins sur le plan écono¬ 
mique ; par contre, elle nous paraît nécessiter de sérieuses recherches car on 
n’accélère pas, sans risque de transformation maligne, un processus physiologique 
qui, habituellement, atteint correctement son but. 

Il en est de même pour la stimulation du cartilage de conjugaison : une autre 
idée séduisante, mais qui devrait rester encore à l’étape expérimentale. 

La stimulation électrique du périoste, dont on connaît bien le potentiel 
ostéogénique, est également une autre voie qui doit être explorée : ce n’est pas le 
processus de régénération comme pour le cal médullaire qui va entrer en ligne de 
compte, mais celui de multiplication par mitose. 

Une ère nouvelle est peut-être en train de s’ouvrir, s’éloignant des informa¬ 
tions pseudo-scientifiques ; elle peut apporter beaucoup à la chirurgie orthopé¬ 
dique, mais aussi ouvrir d’autres voies en médecine, tant le phénomène fondamen¬ 
tal impliqué peut se retrouver dans de nombreuses situations. 
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CINÉMATIQUE ARTICULAIRE 


J.P. Carret*, J. Dimnet** et G.P. Gonon*** 


INTRODUCTION 


La cinématique est une partie de la mécanique qui décrit les mouvements 
sans tenir compte des causes qui les engendrent, en définissant les trajectoires, les 
vitesses et en étudiant les lois qui les régissent. 

Le développement de la cinématique date du xix e siècle et c’est Reuleaux 
(1876) qui a introduit dans le mouvement plan la notion de « centre distributeur 
des vitesses » ou « centre instantané de rotation (C.I.R.) ». Le C.I.R. permet de 
déterminer les vitesses de tous les points d’un plan mobile quand on connaît la 
direction de la vitesse de deux de ces points. 

Cette idée a été utilisée pour une meilleure compréhension de la mécanique 
articulaire : Fick en 1911 semble avoir été le premier à adapter ces notions de 
cinématique. Si l’on peut identifier sans ambiguïté des points sur une radiographie 
et si l’on peut suivre ces points sur les différents clichés pris au cours du 
mouvement, on peut alors tracer la trajectoire discontinue des points. On définit 
chaque centre de rotation qui fait passer d’une position à la position voisine. Fick 
a appliqué cette méthode pour différentes articulations et en particulier pour la 
scapulo-humérale. 

Elle a été utilisée pour l’étude d’articulations en mouvement plan par : 

— Chissin (1906), Hall (1929), Grant (1973) pour l’articulation temporo- 
mandibulaire, 

— De Luca et Forrest (1973) pour la scapulo-humérale (A. humeri), 
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- Smidt (1973), Hobson et Torfason (1974) pour le genou. 

- Rolander (1966), Lyssel (1966), Cossette, Farfan, Robertson et Wells 
(1971), Gonon et Dimnet (1975) pour la colonne vertébrale. 

D’autres auteurs, partant du fait que les mouvements plan ne sont que des 
cas particuliers, ont utilisé les concepts de la cinématique spatiale à l’aide de 
modèles mathématiques. Ces travaux concernent surtout la colonne vertébrale. 


I. - MÉTHODE 

1° Méthode de Fick : analyse d’un mouvement plan 


Si l’on dit que deux solides S, et S 2 ont, l’un par rapport à l’autre, un 
mouvement plan, cela suppose que le solide S, est réduit à un plan et que le solide 
S 2 est réduit à un autre plan qui se déplace en restant au contact du plan 

Étude théorique du mouvement en cinématique plane. — Dans un mouvement 
plan, il existe trois possibilités (fig. 1) : 

— dans le langage courant, on dit que S 2 glisse sur S„ soit que S 2 tourne 
autour de S„ soit que S 2 glisse et tourne autour de S,. 

— en géométrie, on dit que S 2 effectue une translation par rapport à Sj ; ou 
que S 2 effectue une rotation autour d’un point fixe de S, ; ou enfin que S 2 effectue 
une translation et une rotation autour de S 1; la difficulté étant alors de distinguer 
l’importance relative des deux phénomènes ; 

— en cinématique, on parle dans les trois hypothèses de rotation. La transla¬ 
tion n’est qu’un cas particulier de rotation dont le centre se trouve à l’infini. 

Détermination pratique des centres de rotation au cours du mouvement 
plan . — Considérons le mouvement d’un solide S 2 par rapport à un solide S, 
(fig. 2) ; si l’on connaît deux positions successives proches l’une de l’autre de l’en¬ 
semble S,S 2 on désigne par a l’ensemble dans sa position initiale et par p l’en¬ 
semble dans sa position terminale. On suppose S, immobile puisqu’on étudie le 
mouvement relatif de S 2 par rapport à S,. 

Sur S 2 on repère deux points Ma et Pa en position initiale a et les 
deux mêmes points Mp et P P en position terminale p. 

a) Détermination du centre de rotation géométrique d’un mouvement de faible 
amplitude. - La notion de centre de rotation géométrique s’oppose ici à celle de 
centre instantané de rotation car en cinématique, nous avons toujours considéré 
un temps instantané (t 0 ) et des vitesses instantanées. Dans ce cas, au contraire il 
s’écoule un temps réel pour passer de la position a à la position p, d’où la 
notion de vitesse moyenne. De façon à se rapprocher le plus possible des condi¬ 
tions théoriques (vitesse moyenne assimilable à vitesse instantanée), il faut choisir 
des positions a et p les plus proches possibles l’une de l’autre. 

Le passage de la position a à la position P se fait par une rotation de 

centre C a -— p (d’autant plus proche de C 0 que les positions a et p sont 

proches). C’est la position de ce centre C a-- p que l’on se propose de déter¬ 

miner. 
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ROTATION 



Fig. 1. — Mouvements de la cinématique plane. 


Au cours du mouvement Ma vient en M(3 et Pa en Pp. On sait qu’au cours 
d’une rotation d’un point autour d’un centre, la distance entre ce point et ce centre 
reste inchangée. Dans l’exemple de la figure, on peut donc considérer que : 

MaCa-- p = MpCa-- p 

PaCa-- p = PpCa-- p 

La position du centre Ca-— p se trouve donc à l’intersection de la média¬ 

trice de Ma — Mp et de celle de Pa — Pp. 

b) Application à l’étude d’un mouvement complet. — Lorsqu’on veut étudier un 
mouvement complet, il est possible de le décomposer en plusieurs mouvements 
plus petits. On détermine ainsi plusieurs positions a, P, y,... (les plus rapprochées 
possibles afin de pouvoir les assimiler aux conditions théoriques). On détermine la 
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Fig. 2. — Détermination pratique du centre instantané de rotation . 


position des différents centres de rotation Ca--J3, CP-— y*.* correspon¬ 

dants aux rotations géométriques faisant passer des positions a à p, P à y— Ces 
centres de rotation n’occupent pas obligatoirement la même position et peuvent se 
déplacer d’une part par rapport au solide fixe S l5 d’autre part par rapport au 
mobile S 2 . 

La trajectoire des centres dans le repère Sj s’appelle la base (qui correspond 
donc aux positions successives des centres par rapport à Sj immobilisé). 

La trajectoire des centres dans le repère S 2 s’appelle la roulante (qui corres¬ 
pond donc aux positions successives des centres par rapport à S 2 immobilisé 
momentanément). 

c) Réalisation pratique. — En cinématique, tous les mouvements d’une articula¬ 
tion sont donc assimilés à des rotations. En pratique, on utilise soit des radiogra¬ 
phies, soit des photographies. On repère sur chacun des segments de l’articulation 
trois points fixes, soit anatomiques, soit artificiels préalablement placés dans l’os. 
Pour se rapprocher des conditions théoriques, il faut tirer des radiographies cor¬ 
respondant à des positions très proches l’une de l’autre. Pour calculer le centre de 
rotation du mouvement entre deux positions successives, on reporte sur un calque 
les repères précédemment choisis en considérant un des éléments de l’articulation 
(toujours le même) comme fixe. Il suffit alors de tracer la position du centre du 
mouvement en utilisant la méthode précédemment décrite. 

Afin que cette méthode soit fidèle et précise, il faut respecter certains impéra¬ 
tifs : 

— les films radiographiques doivent être parallèles au plan du mouvement ; 

— les repères doivent être placés dans le même plan et le plus éloignés les 
uns des autres qu’il est possible ; 

— il faut tirer des clichés à grande distance avec téléobjectif pour éviter 
l’effet de parallaxe. 


2° Méthode personnelle (J. Dimnet) 

Dans un premier temps nous avons utilisé une méthode dérivée de celle de 
Fick. Actuellement, J. Dimnet a mis au point une méthode dont le principe est ori- 
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ginal et qui permet de traiter les documents, non plus sur un calculateur, mais sur 
un ordinateur ; ceci permet un gain de temps considérable puisque nous pouvons 
interpréter maintenant une série de clichés en 2 à 3 heures alors qu’auparavent il 
fallait une semaine pour la même série. La précision est de l’ordre du 1/100 e de 
millimètre. 

Le déplacement d’un solide dans l’espace peut être décomposé dans tous les 
cas en (fig. 3) : 

— une translation : le solide reste parallèle à lui-même. Cette translation 
amène le point 0 de la position 0, à la position 0 2 ; 

— une rotation autour d’un axe A, dont l’amplitude se mesure en degrés. 

Pour faire passer un solide d’une position 1 à une position 2, il existe une 
infinité de choix possible (le choix du point 0 est arbitraire), mais une seule 
rotation. Alors que la rotation est caractéristique d’un déplacement élémentaire, la 
translation ne l’est pas. 

Déplacement hélicoïdal tangent au déplacement réel : dans le but de caracté¬ 
riser un déplacement par une rotation et une translation on s’impose des condi¬ 
tions restrictives sur la translation : on se propose de reconnaître les points I 
(fig. 4) dont la translation est colinéaire à l’axe de rotation. Ces points existent, ils 
sont sur un axe : l’axe de viration. 

Avec l’introduction de l’axe de viration tout déplacement élémentaire entre 
deux positions successives peut être assimilé à un mouvement hélicoïdal. Dans un 
tel mouvement la rotation autour d’un axe A est procédée par une translation I, I 2 
le long de cet axe. 

Déplacement plan : on désigne par déplacement plan le déplacement d’un 
solide dont les points ont des trajectoires parallèles à un plan de projection. Le 
déplacement d’une feuille de papier dans le plan d’observation (0 x y) est un 
déplacement plan (fig. 5). La notion de déplacement spatial se trouve alors 
dégénérée de la façon suivante : l’axe de rotation est perpendiculaire au plan de 
figure, plan d’observation ; la translation le long de l’axe perpendiculaire au plan 
de la figure est nulle puisque la feuille reste dans son plan ; l’axe de viration 
devient alors l’axe de rotation et le point I de cet axe est le centre instantané de 
rotation : c’est le point de la feuille dont le déplacement est nul au cours du dépla¬ 
cement élémentaire : la feuille toute entière est animée d’un mouvement de rota¬ 
tion autour de ce point. 
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La différence entre rotation plane et déplacement plan quelconque, réside 
dans le fait que le centre de rotation reste fixe dans le premier cas, alors que dans 
le second il se déplace pour chacune des positions. 

Déplacement pseudo-plan : certains mouvements dans l’espace ont des 
caractéristiques telles que ce sont essentiellement des mouvements plans mais ils 
sont perturbés par des rotations parasites autour d’axes qui ne sont plus perpendi¬ 
culaires au plan de figure. Lors de l’abduction du bras la composante de rotation 
dans le plan frontal autour de l’axe 1 est perturbée par la composante de rotation 
axiale autour de l’axe 2 (fig. 6). Le fait d’assimiler le mouvement d’abduction à un 
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mouvement plan revient à négliger la mesure de la rotation axiale devant la 
rotation principale. Cette attitude peut être justifiée : il est démontré que la 
composante principale de la rotation spatiale du mouvement réel a pour valeur la 
composante mesurée dans l’hypothèse simplificatrice. 

Mesure des caractéristiques des déplacements au moyen de radiographies (ou 
de photographies) : 

a) Déplacements plans. - Après avoir vérifié que le déplacement réel peut être 
assimilé à un déplacement plan, les mesures proprement dites sont effectuées. 

Un coefficient de planéité est préalablement défini : pour qu’un mouvement 
soit plan il suffit que la trajectoire de trois de ses points A, B, C (fig. 7) soit plane. 
Les projections a, b, c, trois points dans le plan d’observation doivent constituer 
un triangle indéformable. Le coefficient de planéité permet de chiffrer les déforma- 


Fig. 6. — Déplacement pseudo-plan (au cours de 
l'abduction). 


A 2 
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tions de ce triangle. Le respect d’une bonne planéité (supérieure à 95 %) permet de 
garantir les résultats proposés : les méthodes utilisées pour traiter les données 
n’ont une signification que dans la stricte hypothèse où les mouvements sont plans. 

La technique consiste : , , , 

a) A substituer au solide osseux en déplacement, un ensemble de deux direc¬ 
tions (les directions naturelles), (fig. 8). L’identification des directions pour 
chacune des positions est le résultat d’un traitement statistique portant sur une 
vingtaine de lectures ; ce procédé offre le double avantage d’être plus sur et de 
connaître l’erreur attachée à chaque résultat. 

b) A déterminer le centre de rotation faisant passer de la position 1 a la 
position 2 (fig. 9). Le centre est obtenu par la résolution analytique de construc¬ 
tions géométriques utilisant les positions correspondantes des directions attachées 

au solide. . , , 

c) A évaluer l’erreur entourant chaque centre de rotation ; cette erreur résul¬ 
tant de l’erreur relative à l’identification de chacune des directions. 

d) A tracer le lieu des positions successives occupées par le centre de rota¬ 
tion au cours du déplacement dans chacun des repères liés aux solides en 
mouvement. 

Contrairement à ce qu’on peut observer en mécanique traditionnelle, les arti¬ 
culations font apparaître des concentrations de centres de rotation dans des zones 
limitées de dimensions finies. Pour mettre ce phénomène en évidence, les cercles 
de dispersion de centres de rotation ont été définis : ils matérialisent la nuee dyna¬ 
mique des centres de rotation par un cercle C dont le centre est le barycentre des 
différents centres : 


X r =I, 


n X! 

— nr 

n Y j 
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Fig. 8. - Directions naturelles Fig. 9. - Mesure du CJ . R . faisant passer de la position 1 à 

de l’humérus dans le plan la position 2 (J. Dimnet). 

frontal . 



et dont le rayon est la distance moyenne quadratique entre le centre C et chacun 
des centres de rotation. 


n (Xj -X c ) 2 + (Y, -Y c ) 2 

R 2 = I - 

I = n n 

b) Déplacements spatiaux. - Contrairement aux déplacements plans pour 
lesquels une seule radio est suffisante pour identifier sans ambiguïté un ensemble 
de solides dans une position donnée, la reconnaissance d’un déplacement dans 
l’espace impose une double série de clichés. Le principe du calcul des déplace¬ 
ments dans l’espace indique : 

— Pour chacune des positions de l’articulation la connaissance de deux 
clichés de l’articulation prise pour la position considérée suivant des angles 
différents (17° de part et d’autre d’un axe perpendiculaire au plan du mouvement). 

— La reconstitution stéréographique des coordonnées des points de l’articu¬ 
lation (détermination analytique des coordonnées dans l’espace à partir de leur 
projection dans deux plans radiographiques différents). 
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— La détermination des éléments caractéristiques des déplacements (rota¬ 
tion, axe de la rotation, mouvement hélicoïdal tangent) à partir des coordonnées 
calculées des solides pour chacune des positions. 

Cette technique a l’avantage d’être plus générale que la technique plane mais 
elle a deux inconvénients importants *. elle fait appel à des calculs plus longs, 
générateurs d’erreurs plus importantes ; elle exige deux fois plus de clichés pour 
l’étude d’un mouvement ; c’est la raison pour laquelle nous nous sommes limités à 
l’étude des mouvements pseudo-plans chez des sujets vivants, les résultats pro¬ 
posés sont partiels mais sûrs. 


3° En pratique 


Nous utilisons des radiographies soit sur le cadavre, soit sur le vivant. Les 
films radiographiques sont parallèles au plan du mouvement considéré. La source 
de rayon X se trouve le plus loin possible de la plaque pour éviter 1 effet de 
parallaxe. Le mouvement est décomposé : une radiographie est tirée tous les 15 à 
20° d’amplitude. 

Plutôt que des déplacements de points (repères anatomiques) on utilise des 
déplacements d’axe, ce qui diminue les dimensions de l’ellipse d’erreur. A l’aide 
d’un ordinateur on calcule les éléments caractéristiques du déplacement entre deux 
positions successives : 

— la rotation élémentaire A 0 

— la position du centre de rotation 

— le cercle d’incertitude qui entoure la position du centre de rotation (ce cer¬ 
cle fait intervenir les incertitudes avec lesquelles les positions des axes sont 
connues). 


II. - RÉSULTATS 


Il n’est pas possible d’envisager la cinématique de toutes les articulations. A 
titre d’exemple trois mouvements sont étudiés : 

— la cinématique de l’abduction dans le plan de l’omoplate au niveau de 1 ar¬ 
ticulation scapulo-humérale, 

— la cinématique de la première articulation métatarsophalangienne, 

— la cinématique de la colonne lombaire. 

1° Cinématique de Vabduction dans le plan de Vomoplate 
au niveau de Varticulation scapulo-humérale 

Peu d’auteurs se sont intéressés au problème : 

— Fick, par une méthode géométrique, situe le centre de rotation à peu près 
au niveau du col anatomique ou légèrement en dehors *, ce centre n est pas situé 
dans le prolongement de l’axe longitudinal de l’humérus, mais en moyenne à 
4,5 mm en dedans. 

— De Luca, situe le centre instantané de rotation en dedans et en dessous du 






CINÉMA TIQUE AR TICULAIRE 


253 


trochiter (tuberculum majus) et du trochin (tuberculum minus). Ses résultats sont 
discutables car obtenus à partir de trois clichés seulement pris dans trois positions 
d’amplitude variable. 

— Études personnelles : notre étude porte sur le mouvement d’abduction 
dans le plan de l’omoplate au niveau de la scapulo-humérale (A. humeri) ; nous 
avons éliminé la composante rotatoire externe de l’humérus. 

Au cours de l’abduction, l’articulation scapulo-humérale n’est pas assimilable 
à une rotule puisque son centre instantané de rotation (C.I.R.) se déplace : l’humé¬ 
rus tourne d’abord autour d’un centre 01 puis d’une centre 1-2... jusqu’au centre 
6-7 avec une discontinuité en 3-4 (c’est-à-dire vers 40-50° d’amplitude dans la 
scapulo-humérale). On trace ainsi la trajectoire du C.I.R. 

Cette trajectoire est légèrement différente si les études sont réalisées sur le 
cadavre ou sur le vivant. Dans ce dernier cas, les C.I.R. sont plus dispersés, du 
moins au cours de la première partie du mouvement ce qui traduit une plus grande 
« laxité » articulaire chez le vivant. 

Cette trajectoire peut être remplacée par une nouvelle grandeur : le cercle de 
dispersion, centré au barycentre de la trajectoire et dont le rayon est égal à la 
moyenne des distances du centre à chaque C.I.R. L’articulation devient alors 
assimilable à une rotule tournant autour d’un point situé quelque part dans le 
cercle de dispersion. Cette représentation ne tient cependant pas compte de l’allure 
de la trajectoire ni surtout de la discontinuité en 3-4. En effet, si l’on fait inter¬ 
venir les points intermédiaires on obtient non pas un cercle de dispersion mais 
deux : l’un avant la discontinuité, l’autre après la discontinuité. 

En pratique, on peut assimiler l’articulation scapulo-humérale (A. humeri) à 
deux articulations au cours du mouvement : 

— De 0 à 50° (dans la scapulo-humérale) la tête humérale tourne autour d’un 
point qui se trouve quelque part à l’intérieur du cercle de centre C 1 qui se projette 
dans la moitié inférieure de la tête humérale. 

— De 50 à 90° (dans la scapulo-humérale) la tête humérale tourne autour 
d’un point situé quelque part à l’intérieur du cercle de centre C 2 qui se projette 
dans la moitié supérieure de la tête humérale. 

Il faut donc retenir de cette étude : 

— d’une part, l’existence de deux zones de concentration des C.I.R., 

— d’autre part, l’existence d’une discontinuité entre ces deux zones. 

Commentaires . — Comment interpréter ces faits ? C’est très difficile et pour 
le moment nous ne pouvons véritablement que les constater sans pouvoir en 
donner d’explication. 

Nous avions pensé, après les études faites sur le cadavre, que les deux zones 
de concentration des C.I.R. correspondaient aux deux centres de courbure de la 
tête humérale dans le plan frontal. C’est possible mais comment expliquer que in 
vivo , dans certains cas, le centre de concentration des C.I.R. inférieur ne corres¬ 
ponde plus au centre de courbure inférieur de la tête puisqu’il est situé presque sur 
l’interligne articulaire ? 

Nous avions pensé, après les études réalisées in vivo que les deux zones de 
concentration des C.I.R. correspondaient à la mise en jeu de deux groupes muscu¬ 
laires différents et que la discontinuité serait en rapport avec des modifications qui 
pourraient se produire dans le fonctionnement de certains muscles. Cette explica¬ 
tion est possible, mais pour la prouver, il faudra coupler les études cinématiques 
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avec des enregistrements électromyographiques. C’est ce que nous nous proposons 
de réaliser ultérieurement. De toute façon, il devient alors difficile d’expliquer les 
deux zones de concentration des C.I.R. sur le cadavre où les muscles 
n’interviennent pas. 

Il est d’autre part possible que les deux explications soient valables. Sur le 
cadavre il s’agirait d’un phénomène passif lié au profil anatomique des surfaces 
articulaires ; sur le vivant d’un phénomène actif d’origine musculaire qui aurait 
pour but de recentrer la tête dans la glène. De toute façon, dans les deux cas, inter¬ 
vient probablement un phénomène anatomique (courbure de la tête, mise en jeu de 
formations ligamentaires passives ou autres) puisque la discontinuité se situe 
toujours autour de 50° d’amplitude dans la scapulo-humérale (A. humeri). 

2° La cinématique de la première articulation métatarso-phalangienne 

Nous avons étudié, dans le mouvement de flexion-extension de l’articulation 
métatarso-phalangienne, le déplacement des sésamoïdes par rapport au métatar¬ 
sien, des sésamoïdes par rapport à la phalange, et de la phalange par rapport au 
métatarsien (fig. 10). 

a) Les variations angulaires des différentes pièces articulaires les unes par 
rapport aux autres, sont représentées sur la figure 11. 

Au cours du déplacement, seule la variation sésamoïde-métatarsien est très 
régulière. 



Fig. 10. — Mouvement de flexion-extension de Varticulation 
métatarso-phalangienne. Etude du déplacement des sésamoï¬ 
des et de la phalange par rapport au métatarsien. 
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Fig. 11.— Variations angulaires des différentes pièces articulaires les unes par rapport aux autres. 


La rotation phalange-sésamoïde met en évidence une très grande activité 
dans la zone médiane (entre la position 3 et la position 4) et des activités très 
faibles pour les mouvements extrêmes. 

La rotation phalange-métartarsien répercute les irrégularités du déplacement 
phalange-sésamoïde. 

b) Les centres de rotation sont représentés sur les figures 12, 13, 14 et sont 
résumés sur les modèles articulaires (fig. 15). 

La trajectoire des centres sésamoïde-métatarsien présente une irrégularité 
dans la concentration des centres pour la position 3-4. Cette discontinuité sépare 
deux zones correspondant à des courbes différentes 1-2, 2-3, et 5-6. 

La trajectoire des centres phalange-métatarsien est très concentrée dans la 
zone articulaire, sauf pour la position finale 5-6. 
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phalange 



Fig. 12. — Détermination gra¬ 
phique du centre de rotation. 


x 



Fig. 13. — Le centre de rotation relatif (phalange/métatarsien). 
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Les centres sésamoïde-phalange (sauf 3-4 qui correspond à une vraie rota¬ 
tion), sont sans signification physique. 

Sur la figure représentant les modèles articulaires, (fig. 15), nous avons 
représenté un modèle cinématique de l’articulation qui tient compte des résultats 
présentés ci-dessus : 

- de la position 1 à la position 3 : phalange et sésamoïde tournent ensemble 
autour d’un même point situé à l’intérieur de l’articulation, 

- de la position 3 à la position 4, sésamoïde et phalange ont un fonctionne¬ 
ment différencié, 

- de la position 5 à la position 6, phalange et sésamoïde fonctionnent de 
nouveau de façon simultanée. 

Commentaire. — Il nous a paru intéressant de trouver une explication à la 
trajectoire des centres instantanés de rotation de la phalange par rapport à la tête 
métatarsienne. 

Il semble que cette trajectoire s’explique par l’anatomie de la tête métatarsienne. 

En effet, nous avons analysé la développée du profil métatarsien (fig. 16) et 
l’on s’aperçoit que la courbe qui relie les centres des rayons de courbure de la tête 
métatarsienne a la même allure que la trajectoire globale des centres instantanés 
de rotation. 
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Fig. 15. — Les modèles articulaires. 


Cette similitude est frappante malgré tout et il est fort probable que le profil 
des surfaces articulaires intervienne dans le conditionnement de la trajectoire des 
centres instantanés de rotation. 

Cette première articulation métatarso-phalangienne ne fonctionne donc pas 
comme une rotule au sens mécanique du terme. Si l’on veut respecter cette ciné¬ 
matique, il faut respecter le profil métatarsien. C’est un des éléments qu’il faut 
avoir à l’esprit lors de la chirurgie de cette articulation ou lors de la mise en place 
de prothèse. 

Cette étude cinématique n’est qu’à son début. Elle demande bien sûr à être 
poursuivie et complétée sur de grandes séries, aussi bien sur des sujets sains, que 
sur des sujets pathologiques. 

Afin de mieux interpréter la trajectoire des centres instantanés de rotation, il 
faut coupler ces études cinématiques simples aux études électromyographiques ; 
c’est dans ce sens qu’il faut orienter les futures recherches. 


3° Cinématique de la colonne lombaire 

Pour les mouvements de flexion-extension et d’inflexion latérale, deux sortes 
de résultats peuvent être exprimés : 

a) Des résultats géométriques donnant pour chaque position l’amplitude du 
mouvement de chaque vertèbre : 
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— par rapport au sacrum fixe d’une part (mouvement absolu), 

— par rapport à la vertèbre sous-jacente d’autre part (mouvement relatif). 

b) Des résultats cinématiques en précisant les centres instantanés de rotation 
(C.I.R.) : 

— C.I.R. absolus dans le mouvement de chaque vertèbre par rapport au 
repère fixe, le sacrum, 

— C.I.R. relatifs dans le mouvement de chaque vertèbre par rapport à la 
sous-jacente considérée comme fixe. 

Enfin, par la méthode de Nash, l’importance de la rotation automatique 
lors de l’inflexion latérale a pu être calculée. 

Flexion — Extension 

a) Étude géométrique. Mouvement absolu : Si l’on porte en ordonnée les 
amplitudes angulaires en degrés et en abscisse les positions successives (1 à 4 pour 
la flexion, 5 à 8 pour l’extension), on obtient une courbe montrant la variation de 
l’amplitude de chaque vertèbre par rapport au sacrum. 

Les dernières vertèbres lombaires (L2-L5) ont une variation linéaire depuis la 
flexion maxima jusqu’à l’extension maxima. L’amplitude du mouvement total 
augmente jusqu’en L3 et L2 (30 à 35°). 
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A la jonction dorso-lombaire, la variation reste linéaire pour la flexion et 
l’extension faible puis devient nulle pour des extensions importantes, ce qui 
traduit des déplacements vertébraux assimilables à des translations. Ce point a été 
vérifié par l’étude des C.I.R. absolus. Les graphiques de la figure 17 montrent ces 
variations pour le sujet C qui ne présentait aucune activité L5-S1 en raison d’une 
sacralisation de L5. 

Mouvement relatif : De la même façon, on porte en abscisse les différentes 
positions et en ordonnée l’angle en degrés que fait chaque vertèbre avec la 
sous-jacente. Le tableau suivant résume les résultats moyens : 


Niveaux 

Amplitude moyenne segmentaire 
de flexion — extension 
(20-30 ans) 

L5-S1 

20° 

L4-L5 

15° 

L3-L4 

10° 

L2-L3 

10° 

L1-L2 

8° 

D12-L1 

10° 


Lorsque la jonction lombo-sacrée est fixée par une sacralisation, l’absence 
d’activité L5-S1 retentit sur les niveaux sus-jacents, davantage en L3-L4 qu’en 
L4-L5 dans le cas du sujet C (fig. 17). De plus, il existe une sollicitation assez 
importante de l’articulation D12-L1 lors du passage de l’extension faible à l’exten¬ 
sion importante. 

b) Étude cinématique. - Centres INSTANTANÉS DE ROTATION DANS LE 
mouvement absolu : Dans ce chapitre sont représentés : 

— les déplacements des C.I.R. pour chacune des vertèbres par rapport au 
sacrum, en fonction des positions et pour chaque sujet ; 

— les accumulations possibles des C.I.R. pour toutes les vertèbres et toutes 
les positions sur un même schéma ; 

— la confirmation ou l’infirmation des accumulations par le regroupement 
des C.I.R. pour la totalité des vertèbres étudiées lorsqu’elles passent d’une position 
à la position voisine. 

Le déplacement des C.I.R. pour chacune des vertèbres montre une forte 
concentration des centres de rotation dans une étroite bande horizontale dans la 
zone articulaire L5-S1 ou L4-L5 lorsque L5 est sacralisé. Pour les autres 
vertèbres, les C.I.R. se localisent près de l’axe de la colonne vertébrale lorsque 
celle-ci est en position verticale. 

L'étude des accumulations des C.I.R. de toutes les vertèbres pour l’ensemble 
des positions montre l’existence de trois zones de concentration des populations 

— une zone A correspondant à des translations horizontales des corps verté¬ 
braux, 

— une zone B correspondant à la rotation dans le plan sagittal des vertèbres 
dorsales inférieures (fig. 18). 

Regroupement des C.I.R. pour chaque position. — L’avantage de regrouper 
les C.I.R. pour l’ensemble des vertèbres pour des variations de position élémen¬ 
taire est de préciser la nature du mouvement de chaque corps vertébral pour ce 
mouvement élémentaire (fig. 19) : 
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Fig. 17. - Variation de l'amplitude de chaque vertèbre par rapport au sacrum dans les mouvements 
de flexion-extension. 

En ordonnée : amplitudes articulaires en degrés. 

En abscisse : positions successives (1-4 pour la flexion ; 5-8 pour l’extension). 
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Fig. 18. — CJ.R. absolus flexion-extension. 
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FLEXION ZERO 




— en flexion importante les centres de rotation de toutes les vertèbres sont 

regroupés dans une bande étroite (zone F) autour de l’axe de la colonne en posi¬ 
tion neutre depuis L5 jusqu’à Dll ; , 

- autour de la position intermédiaire les C.I.R. se regroupent autour de l’axe 
vertical de la colonne au niveau de la 5 e lombaire (zone I) ; 
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— pour l’extension, les zones actives se dédoublent en une zone E autour de 
laquelle tournent les vertèbres lombaires inférieures, une zone E’ autour de 
laquelle tournent L1 et les vertèbres thoraciques inférieures. Enfin, pour l’exten¬ 
sion importante le dédoublement subsiste : zone E pour les lombaires inférieures 
et zone E” à l’infini pour L1 et les thoraciques inférieures. 

En résumé, la flexion est caractérisée par un regroupement des centres instan¬ 
tanés de rotation le long d’une bande étroite sur l’axe de la colonne ; l’extension 
par une spécialisation des vertèbres L5 et L4, jouant le rôle de charnière autour du 
sacrum (ou L4 et L3 si L5 est sacralisée) et des vertèbres L1 et D12 jouant le rôle 
de charnière de la colonne thoracique. L2 n’a pas de spécification et se comporte 
tantôt comme une lombaire inférieure, tantôt comme une lombaire supérieure. 
D12 a le même comportement qu’une vertèbre lombaire supérieure. 

Centres instantanés de rotation dans le mouvement relatif. — Dans 
les mouvements relatifs, chaque vertèbre est étudiée par rapport à la sous-jacente 
immobilisée. Le comportement général nous a amené à distinguer la flexion de 
l’extension. Le regroupement des C.I.R. relatifs de tous les couples dans chaque 
position sur un couple de vertèbre type (fig. 20) montre que les C.I.R. se concen¬ 
trent dans une zone horizontale située au niveau du disque ou en avant. En réalité, 
l’analyse étage par étage permet d’avoir une idée qualitative des sollicitations 
discales (fig. 21). 
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Fig. 20. — Flexion-extension. Localisation des C.I.R. dans le mouvement relatif 
pour chaque position sur un couple de vertèbre type. 
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Fig. 21.— Flexion-extension. Localisation des C.I.R. dans le mouvement relatif. 

Appréciation de la valeur qualitative des sollicitations discales. 

Pour l'articulation L5-S1 : En flexion les C.I.R. sont proches de l’axe 
rachidien. 

En extension les C.I.R. restent dans la zone articulaire. 

Pour l'articulation L4-L5 : En flexion, les C.I.R. restent proches de l’axe : les 
sollicitations discales sont faites de flexion et de traction. 

En extension les C.I.R. se regroupent au niveau et en avant du disque L4-L5 
sollicité en flexion plus traction. 

Pour l'articulation L3-L4 : En flexion, les C.I.R. sont dans une bande étroite 
le long de Taxe rachidien. Le disque est sollicité en flexion et en cisaillement 
d’autant plus important que le centre est situé plus loin de la zone articulaire. 

En extension, les C.I.R. sont regroupés en avant de la zone articulaire ; le 
disque est sollicité en flexion et en traction d’autant plus importante que le point 
est plus loin de la zone articulaire. 

Pour l'articulation L2-L3 : En flexion, les C.I.R. se concentrent en avant du 
disque. 

En extension, apparaissent des rotations de très grand rayon (C.I.R. à l’infini) 
assimilables à des translations. Le disque est essentiellement sollicité en traction. 

Pour l'articulation L1-L2 : En flexion le disque est sollicité en compression 
puis en flexion : les C.I.R. d’abord à l’infini reviennent dans la zone articulaire. 

En extension, les C.I.R. tendent à l’infini et le disque subit essentiellement des 
tractions. 

En résumé, pour les mouvements d’amplitude faible, les C.I.R. restent dans la 
zone articulaire : la vertèbre sous-jacente subit une rotation à court rayon dans le 
plan sagittal (flexion ou extension) par rapport à la vertèbre sous-jacente. Pour les 
mouvements de grande amplitude, surtout pour l’extension, et pour les vertèbres 
lombaires supérieures, les C.I.R. tendent à se déplacer à l’infini et les sollicitations 
discales en traction ou en compression l’emportent sur la rotation pure. 
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Inflexion latérale 

a) Étude géométrique. - Mouvement absolu : Entre la position 1 d’inflexion 
latérale droite maxima, la position intermédiaire ou neutre 4 et la position 
d’inflexion latérale gauche maxima 7, il existe une variation linéaire de 
l’amplitude du mouvement de chaque vertèbre par rapport au sacrum. La « droite 
moyenne » qui est la droite la plus voisine des courbes obtenues en joignant les 
points représentatifs dans les axes d’amplitude et position d’inclinaison, se trouve 
au zéro d’amplitude pour la position neutre 4 : 

— la courbe de variation réelle est de plus en plus proche de la droite 
moyenne de L5 à L1 (fig. 22) ; 

— la courbe de variation réelle coïncide pratiquement avec la droite 
moyenne pour les vertèbres thoraciques inférieures ; 

— l’amplitude maximum croît très vite de L5 (6°) jusqu’à D12 (37°) pour se 
stabiliser de D12 à D7. On ne constate qu’une variation de 7° pour les vertèbres 
dorsales inférieures. 

Des anomalies peuvent être constatées : 

— Chez le sujet C, la présence d’une sacralisation de L5 fait que l’on 
constate un taux d’activité cinématique faible pour le mouvement de L4 par 
rapport au sacrum, mais très important au niveau de L3 par rapport au sacrum. Il 
semble donc exister une activité importante en L3-L4. 

— Chez le sujet A, les variations sont assez éloignées de la droite moyenne 
du fait d’une légère scoliose dorso-lombaire gauche (environ 7°). Entre l’inflexion 
droite maxima et la position neutre, ce sont les vertèbres D12, DI 1 et D10 qui ont 
des irrégularités. Entre la position neutre et l’inflexion gauche maximale, ce sont 
les vertèbres L2-L1 et D9 qui présentent ces irrégularités. Les irrégularités 
surviennent sur un demi-mouvement et se normalisent sur l’autre moitié du 
mouvement. 

Mouvement relatif. — La variation angulaire de chaque vertèbre par 
rapport à la sous-jacente est là encore linéaire avec l’existence d’un point 
d’amplitude nulle en position neutre 4. Les courbes de variation réelle sont assez 
proches de la droite moyenne pour les vertèbres lombaires, très proches pour les 
vertèbres dorsales inférieures. Seules les articulations L5-S1 et L4-L5 semblent 
présenter une variation angulaire de type symétrique autour de la position neutre 
avec les amplitudes les plus importantes pour les positions voisines de la position 
neutre. L’amplitude maximale des mouvements relatifs (dans les positions 
extrêmes), décroît de L3 à D12 (22 à 17°) puis s’annule pour les vertèbres dorsales 
inférieures (fig. 23). 

Les anomalies observées précédemment se retrouvent dans l’étude des 
mouvements relatifs : 

— Chez le sujet C dont la cinquième lombaire est sacralisée, on note les 
grandes amplitudes prévues pour L3-L4 avec des irrégularités correspondant au 
passage d’une variation à maximum proche de la position neutre pour L4-L5 à 
une variation rectiligne pour L2-L3. 

— Chez le sujet A, la discrète scoliose entraîne une augmentation de la dis¬ 
persion des points pour les dorsales ainsi qu’une variation angulaire très impor¬ 
tante (plus de 30°) dans l’articulation D12-L1 qui est la jonction des deux 
courbures. 
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Fig. 22.— Inflexion latérale. Amplitude du mouvement de chaque vertèbre lombaire 
par rapport au sacrum. 
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Fig. 23. — Inflexion latérale. 
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b) Étude cinématique. - Centres instantanés de rotation dans le 
mouvement absolu. — Le déplacement des C.I.R. pour chaque vertèbre par 
rapport au sacrum s’effectue le long de l’axe rachidien, les Cd.R. montent 
lorsqu’on se redresse à partir d’une inflexion maximale jusqu’à la position 
intermédiaire et descendent dans le mouvement inverse. 
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Fig. 24. — C.I.R. absolus. Inflexion latérale. 
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Le regroupement des C.I.R. de toutes les vertèbres pour toutes les positions 
chez un sujet montre cette concentration des C.I.R. le long de l’axe vertébral soit 
homogène de L5 à DI2, soit avec deux zones où la population est plus importante 
L3-L5 et Dll-Ll (fig. 24). 

Le regroupement des C.I.R. pour chaque position de toutes les vertèbres 
permet de déceler des concentrations éventuelles de C.I.R. lors de certaines parties 
du mouvement : 

— Pour des positions d’inflexion latérale extrême les C.I.R. sont regroupés 
sur une bande étroite voisine de l’axe rachidien (fig. 25). 

— Pour des positions d’inflexion latérale moyenne les C.I.R. se concentrent 
au niveau de L3 et tout se passe comme si la colonne dorso-lombaire entière 
tournait sur un axe antéro-postérieur situé en L3 (fig. 28). Il est possible de 
constater des anomalies : le sujet A présentant une légère scoliose dorso-lombaire 
dédouble sa zone de concentration des C.I.R. en deux zones : l’une en L4 autour 
de laquelle tournent les vertèbres lombaires, l’autre en D12-L1 autour de laquelle 
tournent les vertèbres dorsales. 

— Pour des positions d’inflexion latérale faible les vertèbres lombaires ont 
des C.I.R. à l’infini, c’est-à-dire qu’elles subissent essentiellement des translations 
et les vertèbres thoraciques inférieures regroupent leurs C.I.R. dans la zone 
D12-L1. 



Fig. 25. — Inflexion latérale. 
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Fig. 26. - Inflexion latérale. Position des C.I.R. relatifs pour un couple de vertèbres. Sujet A. 


Centres instantanés de rotation dans le mouvement relatif. — En 
reportant l’ensemble des C.I.R. relatifs pour un couple de vertèbres, on constate 
l’existence d’une zone horizontale à forte concentration de C.I.R. et correspondant 
à la zone discale (fig. 26). Il existe alors une inflexion latérale pure ou associée à 
des sollicitations de traction. Lorsque les centres instantanés de rotation sont à 
l’extérieur de cette zone, le disque intervertébral est sollicité : 

— en cisaillement si le C.I.R. est à l’infini sur l’axe vertical ; 

— en compression ou traction si le C.I.R. est à l’infini sur l’axe horizontal 
(fig. 27). 

Dans certains cas, la position du centre instantané de rotation est quelconque 
et le disque travaille avec des sollicitations composites : rotation dans le plan 
frontal (c’est-à-dire inflexion latérale) plus translation verticale (compression ou 
traction) ou horizontale (cisaillement). 

Rotation automatique lors de l'inflexion latérale . — Pour chaque niveau 
vertébral, nous avons pu chiffrer la rotation automatique qui accompagne 
l’inflexion latérale en utilisant la méthode de Nash. On porte en abscisse les 
positions successives de l’inflexion latérale et en ordonnée les amplitudes angulai¬ 
res (en degrés) appréciées par le déplacement des pédicules. 

La rotation automatique subit une variation angulaire telle que (fig. 28 et 

29) : 

— l’amplitude est nulle en position intermédiaire ; 

— les amplitudes sont symétriques pour des positions d’inclinaison symétri¬ 
ques par rapport à la position neutre ; 
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ROTATION ♦ TRACTION 



COMPRESSION OU TRACTION 



Fig. 27. — Inflexion latérale. Sollicitations discales en fonction des C.I.R. relatifs. 


— l’amplitude maximale se trouve non pas à l’extrémité du mouvement mais 
pour des positions moyennes entre la position intermédiaire et la position 
extrême ; 

— l’amplitude maximale de la rotation automatique correspond toujours à la 
même position d’inflexion latérale pour toutes les vertèbres d’un individu donné ; 

— la variation de l’amplitude est pratiquement linéaire entre le minimum et 
la maximum ; 

— l’amplitude globale A du schéma de la figure 28 augmente régulièrement 
de L5 à D12 (18 à 22°) pour diminuer ensuite et s’annuler en D8. 

Commentaires . — Les résultats géométriques concordent avec ceux de Tanz 
pour la flexion-extension et pour l’inflexion latérale. Ils confirment aussi ceux de 
Gregersen et Lucas pour la rotation automatique ainsi que pour la présence de 
sollicitation discale en cisaillement lors de la rotation. 

Les études cinématiques correspondent à celles de : 

a) Rolander qui étudie les centres instantanés de rotation sur des spécimens 
anatomiques présentant des disques normaux et d’autres présentant des disques 
dégénérés : 

— les C.I.R. se localisent pour les colonnes normales dans la zone du disque 
intervertébral en flexion-extension et en inflexion latérale, dans une zone ovalaire 
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Fig. 28. — Rotation automatique lors de l'inflexion latérale. 
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dans le sens vertical pour la flexion-extension et dans le sens horizontal pour l’in¬ 
flexion latérale ; 

- les C.I.R. des colonnes présentant des disques anormaux sont plus dis¬ 
persés. 

b) White décrit les C.I.R. sur des spécimens anatomiques chargés verticale¬ 
ment. 

c) Farfan et Cossette donnent leurs résultats sur les C.I.R. de la 3 e vertèbre 
lombaire au cours de la rotation axiale : le C.I.R. se trouve en avant des facettes 
articulaires dans la partie postérieure du disque intervertébral et tend à se déplacer 
du côté où se fait la rotation. 

Certes, les résultats reposent sur un petit nombre de cas et l’on sait l’impor¬ 
tance des variations individuelles qui existent au niveau de la colonne vertébrale. 
Mais ces résultats se veulent qualitatifs plus que quantitatifs, visant à savoir de 
quels types sont les sollicitations discales. De plus, la méthode est précise dans la 
prise des coordonnées et dans le triage de ceux-ci qu’effectue le calculateur 
électronique. En fait, il persiste des erreurs de parallaxe dans la prise des radiogra¬ 
phies : par exemple, il faudrait utiliser des téléradiographies. Enfin, cette méthode 
n’étudie que des mouvements plans et il n’est pas possible d’avoir les résultats 
cinématiques de la rotation axiale sauf si l’on peut disposer de tomographies 
axiales transverses qui représentent un examen compliqué. 

Mais cette méthode paraît valable car : 

— Elle est applicable sur le vivant. 

- Elle utilise des moyens simples : radiographies dynamiques dans chaque 
plan étudié et calculateur électronique courant. Elle s’inscrit entre les méthodes 
graphiques grossières de détermination du centre de rotation et les méthodes 
mathématiques et informatiques modernes d’intérêt très théorique et ne pouvant 
s’appliquer à la réalité anatomique ou clinique. 

- Elle est susceptible d’être améliorée et J. Dimnet a mis actuellement au 
point un programme pour l’étude cinématique spatiale des articulations dont les 
données pourront être prises simplement à partir de clichés radiographiques dans 
deux plans perpendiculaires pour chacune des positions du mouvement considéré. 

- Enfin, elle pourrait servir au diagnostic de détérioration discale dans la 
mesure où l’on pourra vérifier sur le patient que des sollicitations anormales du 
disque que laisse prévoir la dispersion des centres instantanés de rotation rela¬ 
tifs, coïncide avec une altération de ce disque constatée opératoirement et à 
l’analyse histopathologique. 
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IL CARTILAGE ET CROISSANCE 


PHYSIOLOGIE DU CARTILAGE DE CROISSANCE 

J.L. Clément*, M. Pasquie** 


Il existe chez l’enfant une dynamique imprévisible, «un état anatomique 
osseux en constante évolution », qui tient à la présence d’une structure originale 
appelée cartilage de croissance dont la répartition et la forme sont variables mais 
dont la fonction est unique ; assurer la croissance harmonieuse de la pièce osseuse 
à laquelle il appartient. 

Étudier la fonction du cartilage de croissance nécessite, au préalable, d en 
connaître l’embryologie, l’histologie et la vascularisation. 


I. - DÉFINITION 


Le cartilage de croissance se définit comme l’ensemble des structures cartila¬ 
gineuses responsables de la croissance osseuse. Il est issu du cartilage hyalin et 
constitué par la plaque conjugale et par le cartilage épiphysaire et apophysaire. 
Deux structures annexes, indissociables des précédentes, participent de façon 
importante à la croissance. Il s’agit du périoste et de la virole périchondrale. 

L’ensemble plaque conjugale, cartilage épiphysaire et apophysaire, périoste 
et virole périchondrale constituent les structures de croissance osseuse de 
l’organisme. 


II. - EMBRYOLOGIE 

Développement de l'ébauche osseuse d'un os long (fig. 1).— Vers la sixième 
semaine de la vie embryonnaire les cellules du mésenchyme primitif se condensent 
et s’isolent du mésenchyme environnant pour former l’ébauche primitive de la 
future pièce osseuse. Ce mésenchyme se transforme en cartilage hyalin bordé par 
une membrane marginale. 
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Fig. 1. 

a) Stade d’ébauche cartilagineuse. 

b) Apparition d’un point de calcification diaphysaire avec calcification de la membrane 
marginale et ossification du périoste. 

c) Résorption-ossification primaire. La membrane marginale se sépare en deux moitiés identiques 
qui s’écartent l’une de l’autre, du fait de l’allongement de la pièce osseuse et glissent à l’intérieur du 
tube périosté. 

d) Résorption-ossification secondaire. La membrane marginale s’aligne sur le tube périosté. 


Cette maquette cartilagineuse a déjà la forme définitive de l’os qu’elle va 
produire et va subir trois transformations successives : 

— La minéralisation : elle commence au centre de l’ébauche par l’apparition 
du point de calcification et progresse de façon centrifuge jusqu’à la membrane 
marginale qui se calcifie à son tour. 

— L’ossification primaire débute avec la pénétration au point de calcification 
de vaisseaux capillaires. Apparaissent alors des ostéoclastes qui résorbent de 
façon incomplète la substance minéralisée. Puis des ostéoblastes se différencient et 
élaborent de la substance osseuse. Il s’édifie ainsi un os à texture fibrillaire, 
minéralisé de façon irrégulière. 

— L’ossification secondaire : l’os fibrillaire subi à son tour une résorption 
ostéoclastique et il est remplacé par un os lamellaire richement vascularisé. 

A ce stade de l’évolution, l’ébauche a déjà augmenté de longueur et apparaît 
constituée par du tissu spongieux comportant à ses deux extrémités deux masses 
cartilagineuses correspondant aux futures épiphyses. 

Évolution de la membrane marginale — Formation de la virole périchon- 
drale. — La membrane marginale qui s’est calcifiée lors de la phase de minéralisa¬ 
tion, va se scinder en deux moitiés identiques. Chacune d’elle comporte une partie 
non minéralisée distale* et une partie minéralisée proximale qui s’éloigne et 
accompagne le front d’ossification de la maquette osseuse lors de son augmenta- 


* Les termes « distal » et « proximal » sont définis par rapport au noyau d’ossification diaphy¬ 
saire. 
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tion de longueur. Parallèlement apparaît, dans le mésenchyme situé en dehors et 
au contact, le tube périosté. 

Les rapports entre la membrane marginale et le tube périosté vont se modi¬ 
fier. Au départ, la membrane marginale est contenue toute entière dans le tube 
périosté. Avec l’allongement de la pièce osseuse les deux moitiés de membrane 
marginale se dégagent du tube et viennent s’aligner avec lui. Elles forment la 
virole périchondrale avec l’adjonction sur son versant interne d’une lame d’os 
enchondral et sur son versant externe d’une lame membranaire. 

Développement du noyau secondaire épiphysaire. — C’est un phénomène 
plus tardif qui débute après la naissance. Le développement du noyau épiphysaire 
se fait de façon identique à l’ébauche primitive : il apparaît au centre de l’épiphyse 
un foyer de calcification, secondairement pénétré par les vaisseaux, qui va subir 
les phénomènes de résorption, ossification primaire et secondaire. 

Ce noyau a une expansion centrifuge et refoule les cellules du cartilage 
hyalin qui se divisent, permettant ainsi la croissance de l’épiphyse et participent à 
la formation du cartilage de croissance. 

Le noyau épiphysaire donne encore naissance à la plaque basale, assise 
osseuse sur laquelle s’appuie la plaque conjugale. 

Formation de la plaque conjugale. — Les cellules cartilagineuses, provenant 
de l’ébauche primitive du cartilage hyalin et situées entre le front d’ossification 
diaphysaire, le noyau épiphysaire et la virole périchondrale vont former la plaque 
conjugale. Ces cellules, du fait de leur importante activité de division et sous 
l’influence de la poussée épiphysaire, vont s’appuyer sur la plaque basale et 
s’organiser en colonnes. Cette plaque conjugale est responsable de l’apparition 
d’une ligne de croissance orientée selon le grand axe de l’os. 

Dès lors, la pièce osseuse est achevée et on lui décrit une diaphyse prolongée 
de deux métaphyses et surmontée de deux épiphyses. La plaque conjugale ou 
physe sépare métaphyse et épiphyse. Le périoste entoure le massif diaphyso- 
métaphysaire. La virole périchondrale circonscrit la physe et fait la jonction entre 
périoste et épiphyse. 


III. - HISTOLOGIE 


La structure du cartilage de croissance est différente selon qu’il s’agit du 
massif épiphysaire ou de la plaque conjugale. La virole périchondrale possède, 
elle, une structure originale (fig. 2). 

Le cartilage épiphysaire . — Il est constitué de cellules de cartilage hyalin sans 
organisation particulière, au sein d’une substance intercellulaire. Il assure la crois¬ 
sance du massif épiphysaire et par opposition à la structure en colonne de la 
plaque conjugale, on l’appelle le cartilage sphérique. 

Les cellules de cartilage hyalin, au contact de la surface articulaire, se sont 
transformées en cellules de cartilage articulaire. 

La plaque coryugale. — Elle apparaît formée de quatre couches cellulaires 
distinctes qui sont, de l’épiphyse à la métaphyse : 
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Fig. 2. — Structure cellulaire d’un massif épiphyso-métaphysaire. 

1 : Virole osseuse périchondrale. 2 : Résorption modelante de Hunter. 3, 4, 5 : Encoche 
d’ossification de Ranvier. 3 : Lame périphérique de tissu fibreux. 4 : Cellules intermédiaires. 5 : 
Cellules compactes. 


La couche des cellules germinales ou de réserve qui s’appuie sur la plaque 
basale. Elle est constituée de petites cellules isolées ou groupées par 2 ou 3, 
disposées sans ordre dans une substance intercellulaire abondante. Celles-ci se 
comportent comme les cellules souches qui donneront naissance aux cellules de la 
couche suivante. Les mitoses y sont rares, sauf en périphérie où elles pourraient 
participer à la croissance diamétrale du cartilage. Elles ont surtout un rôle dans 
l’élaboration de la substance intercellulaire : synthèse de protéoglycans et de 
collagène. 

La couche sériée ou couche proliférative, dite encore couche des colonnes. 
Les chondrocytes s’organisent en piles régulières, parallèles au grand axe de l’os. 
Les cellules sont aplaties par pression réciproque, les noyaux excentrés sont 
parfois en mitose. La substance intercellulaire se condense et forme des septa 
longitudinaux. Les mitoses et la richesse de l’équipement énergétique expliquent 
que c’est dans cette zone que se produit véritablement l’allongement de la pièce 
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osseuse, par division synchrone des cellules et par synthèse accrue de substance 
intercellulaire. Elle constitue la véritable couche germinale. 

La couche hypertrophique : les cellules sériées augmentent de volume pour 
former la couche hypertrophique. Le cytoplasme devient œdémateux, vacuolisé, le 
nombre des mitochondries augmente et les noyaux se fragmentent. La substance 
intercellulaire est peu abondante. C’est à ce niveau que commence sa minéralisa¬ 
tion dont le mécanisme est encore mal connu. 

La couche dégénérative : la vacuolisation augmente, les membranes 
cellulaires se rompent. La calcification du tissu intercellulaire s’intensifie. Cette 
couche n’a pas de fonction propre si ce n’est la nécrose chondrocytaire. 

Ainsi parmi ces quatre couches, deux sont essentielles : la couche germinale 
et la couche sériée. C’est à leur niveau que se produit véritablement la croissance 
osseuse. Les deux autres couches ne sont, en fait, que l’expression progressive de 
la nécrose chondrocytaire : l’hypertrophie et la rupture cellulaire. 

A ces quatre couches, il faut rajouter le front d’ossification métaphysaire. 

Le front d’ossification métaphysaire . — La minéralisation ou calcification a 
commencé au niveau de la couche hypertrophique. Cette bande de cartilage 
minéralisé ou front de calcification provisoire est résorbée par des ostéoclastes. 
Puis des ostéoblastes élaborent la substance osseuse formant le spongieux secon¬ 
daire à la structure fibrillaire. Cet os subira un remodelage et sera remplacé par un 
os lamellaire mature. On retrouve le processus : minéralisation, ossification 
primaire et ossification secondaire. 

La virole périchondrale. — Entourant la plaque épiphysaire, on a pu décrire 
deux structures qui sont en fait intriquées et dont l’usage a retenu les noms de 
« encoche d’ossification de Ranvier » et « virole périchondrale de Lacroix ». 

Leur structure est complexe et leur rôle controversé. Nous n’en ferons ici 
qu’une description schématique : 

La virole osseuse périchondrale constitue l’extrémité effilée du tube 
diaphysaire. C’est une bande osseuse, dérivant de la membrane marginale, en 
continuité avec l’os périostique et située au pourtour du cartilage. Elle joue un rôle 
de soutien mécanique à la jonction chondro-osseuse. C’est au niveau de son extré¬ 
mité proximale que se situe la limite entre diaphyse et métaphyse, siège de la 
résorption modelante de Hunter, responsable de l’élargissement de la métaphyse. 

L’encoche d’ossification de Ranvier , sus jacente à la virole, décrite par 
l’auteur à la vue de la coupe d’un os long en croissance, est en fait un anneau 
encore appelé « rainure périchondrale » qui comprend trois couches distinctes : 

— une lame de tissu fibreux formant le toit de l’encoche, en continuité avec le 
périoste et constituant un système d’ancrage entre l’épiphyse et le périoste dia- 
physo-métaphysaire ; 

— un groupe de cellules compactes, situées dans la profondeur, qui élaborent 
du tissu osseux par un processus d’ossification membraneuse. Ce tissu osseux qui 
s’appose sur la partie distale de la virole périchondrale permet à celle-ci de suivre 
la croissance en longueur de l’os ; 

— un groupe de cellules intermédiaires entre les deux formations précédentes 
et dont l’extrémité distale arrive au contact de la couche de réserve du cartilage de 
croissance. Ces cellules s’incorporent aux cellules de réserve et contribuent, en se 
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différenciant en chondrocytes, à l’augmentation de diamètre de la plaque 
conjugale. 

Ainsi, ces deux structures gagnent à être décrit ensemble sous le terme de 
virole périchondrale comme une zone complexe située au pourtour de la 
métaphyse et de la plaque conjugale et dont le rôle est double : 

— rôle de soutien et de contention dévolu à la lame fibreuse de l’encoche et à 
la virole osseuse périchondrale ; 

— rôle germinatif : augmentation du diamètre de la plaque conjugale et pro¬ 
gression de la virole périchondrale à la hauteur du cartilage en fonction de 
l’augmentation de longueur de la pièce osseuse, attribuées aux deux couches cellu¬ 
laires internes de l’encoche. 


IV. - VASCULARISATION - NUTRITION 

La vascularisation des structures de croissance est assurée par un réseau 
épiphysaire et un réseau métaphysaire anastomosés entre eux par un réseau péri- 
chondral. 

a) Le réseau épiphysaire. — Les vaisseaux épiphysaires se répartissent dans le 
massif chondro-épiphysaire. Certaines branches sont à destinée épiphysaire pure 
et induisent l’apparition du noyau d’ossification épiphysaire. 

D’autres branches passent à travers les orifices de la plaque basale et arrivent 
au contact de la plaque conjugale. Chaque artériole donne naissance à un bouquet 
de capillaires qui pénètrent la couche germinale pour arriver très près du sommet 
des colonnes cellulaires. Les capillaires ont un trajet en boucle et se résolvent en 
une veinule qui va repasser à travers les orifices de la plaque basale. 

Trueta a bien montré l’effet de la destruction expérimentale localisée du 
réseau épiphysaire. On observe une nécrose des cellules de la couche germinale et 
des colonnes sériées. Le foyer nécrotique est ensuite pénétré par des néo-vaisseaux 
qui anastomosent les réseaux métaphysaires et épiphysaires. Il en résulte la 
formation d’un pont osseux d’épiphysiodèse avec arrêt de la croissance en 
longueur de l’os. 

Le réseau épiphysaire tient donc sous sa dépendance le versant germinal de 
la plaque conjugale (couche germinale et couche sériée) et le versant dégénératif 
de l’épiphyse, c’est-à-dire le point d’ossification épiphysaire. 

b) Le réseau métaphysaire. — Il est constitué par les branches de division de 
l’artère diaphysaire qui irriguent la partie centrale de la métaphyse et les vaisseaux 
perforants métaphysaires qui assurent la vascularisation de la partie périphérique. 

Les artérioles issues de ces deux sources cheminent entre les septa osseux 
métaphysaires et donnent naissance à des capillaires qui se terminent en 
sinusoïdes au niveau de la couche dégénérative de la plaque conjugale. Chaque 
capillaire se draine par une veinule, l’ensemble formant une boucle vasculaire 
autonome. 

En cas de destruction localisée du système métaphysaire (Trueta) on observe 
un épaississement du cartilage de la plaque conjugale, lié à l’augmentation du 
nombre des cellules hypertrophiques qui ne dégénèrent plus et un arrêt total de la 
calcification de la matrice intercellulaire. 
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Ce réseau métaphysaire intervient donc directement dans les phénomènes de 
résorption — ossification. Il semble indispensable à 1 apparition de la nécrose 
chondrocytaire mais ne joue aucun rôle dans la nutrition des couches germinales. 

c) Le réseau périchondral. - Il provient des vaisseaux métaphysaires et se 
répartit en deux systèmes circonférentiels situés entre les couches de l’encoche 
périchondrale. Il réalise un système anastomotique entre les réseaux métaphysai¬ 
res et épiphysaires. 

Son rôle est encore inconnu en dehors du fait qu’il paraît indispensable à la 
trophicité de la virole. 

Le liquide synovial. - Il semble jouer un rôle important dans la nutrition du 
cartilage articulaire mais aussi des cellules germinales du massif épiphysaire. La 
nutrition se ferait par diffusion des éléments nutritifs dans la substance intercellu¬ 
laire. Trueta pense que les échanges et variations de pression secondaires aux 
mouvements assurent ces phénomènes de diffusion. 

Au total rappelons le rôle essentiel joué par l’artère épiphysaire. Elle 
intervient au niveau de l’ossification de l’épiphyse et au niveau de la croissance de 
la plaque conjugale. 

Dans les articulations où la plaque conjugale est intra-articulaire, les 
vaisseaux épiphysaires abordent l’épiphyse sur un mode pédiculaire (extrémité 
supérieure du fémur, tête radiale). La privation vasculaire entraîne alors la nécrose 
du spongieux épiphysaire et la stérilisation de la plaque conjugale. L intégrité des 
cellules germinales épiphysaires, grâce à la présence du liquide synovial, permet la 
reconstruction secondaire du noyau épiphysaire. 


V. - FONCTION DES STRUCTURES DE CROISSANCE 


Les structures de croissance assurent le développement de la pièce osseuse à 
laquelle elles appartiennent. Il s’agit en fait d’un problème complexe. En effet : 

— les structures de croissance sont diverses : plaque conjugale, épiphyse, 
virole périchondrale, périoste ; 

— le rôle principal semble dévolu à la plaque conjugale ; 

— l’organisme possède de multiples plaques conjugales avec des morpholo¬ 
gies diverses et des potentiels de croissance variées ; 

— de nombreux facteurs modifient l’activité du cartilage de croissance : si les 
facteurs hormonaux sont bien connus les facteurs mécaniques tels que la pesan¬ 
teur, les contraintes musculaires, la mise en charge, les déviations axiales sont 
encore très mal appréhendés ; 

— un certain nombre de situations pathologiques (affection neurologique, 
troubles vasculaires, traumatismes...) provoquent des modifications de la 
croissance. Elles sont cependant très utiles pour tenter de connaître le fonctionne¬ 
ment normal des structures de croissance. 

Dans un esprit de schématisation, la fonction des structures de croissance de 
l’organisme peut être séparée en deux : 

— une fonction de croissance en longueur, la plus simple à analyser et 
dévolue essentiellement à l’activité de la plaque conjugale ; 
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— une fonction de croissance, dite « morphologique » correspondant à l’aug¬ 
mentation harmonieuse de la taille d’une pièce osseuse telle qu’elle aboutira en fin 
de croissance à une morphologie normale. Les quatre structures de croissance 
contribuent pour leur part à cette fonction. La plaque conjugale assure la longueur 
du massif diaphyso-métaphysaire. Le cartilage épiphysaire est responsable de 
l’augmentation de volume de l’épiphyse. La virole périchondrale assure l’augmen¬ 
tation de diamètre de la plaque conjugale. Le périoste assure l’augmentation de 
volume de la métaphyse et de la diaphyse ainsi que le modelage métaphyso- 
diaphysaire. 


1° La croissance en longueur 


Elle a été surtout étudiée pour les membres inférieurs. 

a) La croissance des membres inférieurs (fig. 3). — Green et Anderson ont réalisé 
dans les années 50 aux États-Unis, une étude longitudinale de 50 garçons et 50 
filles. Ils ont pu ainsi, à l’aide de mensurations radiographiques, déterminer les 
courbes de croissance normale des fémurs et des tibias en fonction de l’âge osseux. 

— Ces courbes se présentent sous la forme de droites ayant une partie 
courbe à chacune de leur extrémité. L’utilisation de l’âge osseux et non de l’âge 1 
civil, pour l’échelle des temps est essentielle, car seul l’âge osseux rend compte de 
la maturation osseuse de l’organisme. 

— L’analyse de ces courbes fait apparaître que la croissance des os est en 
grande partie linéaire avec une vitesse de croissance constante. De l’âge de 1 an à 
4 ans et demi chez la fille et 6 ans chez le garçon, la vitesse de croissance est plus 
rapide. En fin de croissance, la vitesse se ralentit à partir d’un âge variant entre 12 
et 15 ans. L’augmentation rapide de taille que l’on observe chez l’enfant dans la 
période prépubertaire n’est donc pas due à une accélération de la croissance des 
membres inférieurs mais plutôt à une accélération de la croissance du rachis. 

— Une analyse plus fine de ces courbes et de chacune de leurs déviations 
standars, nous montre que la pente de la partie linéaire est d’autant plus élevée 
que l’os est grand. De plus, l’amorce de la partie courbe supérieure se produit 
d’autant plus tard que l’os est petit. 

Autrement dit, le fémur d’un garçon de petite taille a une vitesse de 
croissance plus faible que celui d’un garçon de grande taille. Par contre, son 
ralentissement de croissance survient environ 1 an et demi plus tard. Un enfant 
petit grandit moins vite mais plus longtemps. Ceci explique les régressions 
partielles des inégalités de longueur en fin de croissance. Un fémur long ralentit sa 
croissance plus tôt que le court. La différence de longueur se réduit tant que le 
fémur court n’a pas lui aussi amorcé son ralentissement. 

Chacune des plaques conjugales du membre inférieur ne participe pas de 
façon équivalente à la croissance du membre. 

— Le cartilage fémoral inférieur est le plus actif. Il assure 70 % de la 
croissance du fémur. Chez un garçon, le fémur à l’âge de 1 an mesure environ 
14 cm et en fin de croissance 47 cm. Le cartilage fémoral inférieur est responsable 
d’un gain de longueur de 23 cm (0,7 x 33). C’est le cartilage le plus actif de 
l’organisme. Le cartilage fémoral inférieur n’assure que les 30 % restant soit 
10 cm. 
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Filles 



Age en années 


Garçons 



Fig. 3. - Courbes de croissance du fémur et du tibia chez la fille et le garçon , d’après Green et 
Anderson. 
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- Au niveau du tibia, la part relative de chacun des cartilages supérieurs et 
inférieurs est moins inégale : 55 % de la croissance du tibia pour le cartilage tibial 
supérieur et 45 % pour le cartilage tibial inférieur. Un tibia mesure chez le garçon 
à 1 an environ 11 cm et 37 cm en fin de croissance soit un gain de longueur de 
14 cm pour le cartilage supérieur et 12 cm pour le cartilage inférieur. Pour le 
péroné, les pourcentages sont inversés : 45 % pour le cartilage supérieur et 55 % 
pour le cartilage inférieur. 

— Les cartilages actifs sont donc situés près du genou. C’est à ce niveau que 
l’on réalise les épiphysiodèses thérapeutiques pour corriger les inégalités de lon¬ 
gueur. La connaissance des courbes de Green et Anderson est alors très utile pour 
déterminer la valeur de l’inégalité en fin de croissance et l’âge auquel il faudra 
réaliser l’épiphysiodèse (fig. 3). 

b) La croissance des membres supérieurs. — Les cartilages les plus fertiles 
sont ici situés loin du coude. Le cartilage supérieur de l’humérus assure 80 % de la 
croissance totale de cet os et le cartilage inférieur 20 %. L’humérus mesurant 
7,5 cm à la naissance et 30 cm en fin de croissance, le cartilage huméral 
supérieur participe pour 22,5 cm à la croissance de l’humérus et le cartilage infé¬ 
rieur pour 4,5 cm seulement. 

Pour les deux os de l’avant-bras, les pourcentages sont inversés : 80 % pour 
les cartilages inférieurs du radius et du cubitus soit 11,5 cm et 20 % pour les carti¬ 
lages inférieurs soit 3 cm. Le coude ne donne que 7,5 cm de la longueur totale du 
membre supérieur. 

Les inégalités de longueur des membres supérieurs ne posent que peu de 
problème en pathologie car elles n’entraînent que très peu de retentissement 
fonctionnel. En revanche, au niveau de l’avant-bras, la symétrie de la croissance des 
deux os est indispensable. Un radius court entraîne une incurvation du cubitus 
puis une luxation de la tête cubitale. A l’inverse, un cubitus court est responsable 
d’un radius curvus puis d’une luxation de la tête radiale. 


2° La croissance morphologique 


La croissance morphologique trouve sa meilleure expression au niveau des 
articulations. De part et d’autre d’un interligne articulaire, il existe deux épiphyses 
avec chacune leur structure de croissance. 

Leur interaction est responsable de la croissance harmonieuse des 2 pièces 
osseuses au contact. Chaque articulation possède des cartilages de croissance dont 
la forme, l’orientation et le potentiel de croissance sont différents. L’articulation 
de la hanche en constitue un bon exemple. 

La croissance morphologique de la diaphyse et de la métaphyse dépend elle 
en grande partie de l’activité du périoste dont le rôle sera envisagé dans un autre 
chapitre. 

La hanche 

a) La plaque conjugale de l’extrémité supérieure du fémur possède deux versants : 
un versant interne capital, oblique en bas et en dedans, surmonté de l’épiphyse de 
la tête fémorale dont le noyau d’ossification apparaît entre 3 et 6 mois et un ver- 
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Fig. 4. — Extrémité supérieure du fémur entre 3 et 6 mois. 


sant externe cervico-trochantérien, oblique en bas et en dehors, surmonté du même 
massif épiphysaire qui se prolonge en dehors pour former le col et le grand 
trochanter (fig. 4). 

La croissance de cette plaque conjugale se fait ainsi dans deux directions. 
Elle se décompose en 2 vecteurs de croissance perpendiculaires à chacun des deux 
versants de la plaque. Le vecteur céphalique oblique en haut et en dedans assure la 
croissance du col du fémur. Le vecteur trochantérien oblique en haut et en dehors 
assure la croissance en longueur du fémur et l’élargissement du col. La croissance 
globale de l’extrémité supérieure du fémur se fait selon un vecteur résultant, 
somme géométrique des deux précédents. 

Si l’un des deux vecteurs est diminué ou absent, la résultante est modifiée et 
l’on observe un trouble morphologique. Dans les formes sévères d’ostéochondrite 
primitive de la hanche où il existe une lésion de la plaque conjugale céphalique, il 
apparaît une coxa-vara. A l’inverse, lorsqu’il y a une lésion du cartilage trochan¬ 
térien, on observe une coxa-valga. L’épiphysiodèse thérapeutique du grand tro¬ 
chanter, à condition qu’elle soit réalisée suffisamment tôt, peut corriger une coxa- 
vara. 

b) «L’épiphyse cotyloïdienne » est plus complexe car située au point de 
convergence de trois pièces osseuses. 

L’os iliaque est formé de trois centres d’ossification primaire. Chacun d’eux, 
l’ilion, l’ischion et le pubis possède une épiphyse et une plaque conjugale à 
chacune de leur extrémité et peut donc être assimilé à un os long. Ces trois os 
longs convergent et mettent en commun une épiphyse pour former le cotyle. 
Celui-ci apparaît donc creusé dans trois massifs épiphysaires juxtaposés et ses 
structures de croissance sont la somme des structures de croissance des trois 
épiphyses (fig. 5). 

Le cotyle possède ainsi trois plaques conjugales. Chacune d’elles comporte 
deux versants : un versant perpendiculaire à l’os auquel il appartient et un versant 
périphérique qui regarde en dehors. La masse épiphysaire de même peut schémati¬ 
quement être séparée en une partie centrale interposée entre les pièces osseuses et 
appelée cartilage en Y et une partie périphérique constituant la couronne épiphy¬ 
saire (fig. 6). Le cartilage en Y possède un rayon inférieur vertical constitué de 
l’épiphyse commune au pubis et à l’ischion, un rayon antérieur ascendant com- 
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Fig. 5 

a) Le cotyle est situé à la convergence de 3 os longs. 

b) Hémi-bassin en 3/4 obturateur. 

c) Hémi-bassin de face. 



mun au pubis et à l’ilion et un rayon postérieur horizontal commun à l’ilion et à 
l’ischion. La couronne épiphysaire est constituée de la juxtaposition de la partie 
périphérique de chacune des trois épiphyses. Elle est interrompue en bas au niveau 
de l’échancrure ischio-pubienne. Il est à noter que les points d’ossification épiphy¬ 
saire apparaissent très tardivement, vers l’âge de 8 ans. Le point cotyloïdien anté¬ 
rieur ou os acétabulaire est le noyau secondaire de l’épiphyse supérieure du pubis. 
Le point cotyloïdien supérieur est le noyau secondaire de l’épiphyse inférieure de 
l’ilion et le point cotyloïdien postérieur est le noyau de l’épiphyse supérieure de 
l’ischion. 



Fig. 6. — Complexe épiphysaire du cotyle en vue endopelvienne. 
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Fig. 7. 

a,) Coupe du cotyle passant par la branche verticale du cartilage en Y. 
b) Coupe paramédiane. 

1 : Cartilage articulaire. 2 : Couronne épiphysaire. 3 : Cartilage en Y proprement dit. 4 : 
Métaphyse et plaque conjugale. 


La croissance du cotyle est là encore soumis à deux groupes de vecteurs de 
croissance (fig. 7). 

Les trois vecteurs orientés dans l’axe de chacune des trois pièces osseuses 
assurent essentiellement l’augmentation de longueur de ces pièces osseuses et par¬ 
ticipent ainsi pour une faible part à la croissance du cotyle. Les trois vecteurs, 
tournés vers l’extérieur, issus de chacun des versants périphériques des trois pla¬ 
ques conjugales, assurent la croissance centripète du cotyle. Toute lésion de la 
couronne épiphysaire est responsable d’un arrêt de croissance de la plaque 
conjugale à ce niveau aboutissant à une dysplasie cotyloïdienne. 

c) La croissance tête-cotyle. — « La croissance et la morphologie du cotyle sont 
dépendantes de l’outil qui le creuse ». Laurence en 1958, malgré l’inexactitude du 
terme « creuse » souligne déjà l’importance des rapports tête-cotyle. Le Damany, 
en attachant la patte d’un chien obtient une hypoplasie cotyloïdienne. La crois¬ 
sance harmonieuse de la hanche nécessite la présence d’une tête fémorale mobile. 
La mobilité articulaire suppose la mise en œuvre de sollicitations mécaniques 
transmises par les surfaces articulaires. Ces forces physiologiques sont responsa¬ 
bles d’un bon développement tête-cotyle. En situation pathologique, toute 
contrainte en compression ralentit la croissance de la plaque conjugale. A 
l’inverse, une contrainte en traction si elle reste modérée, l’accélère (voir chapitre 
« Biomécanique du cartilage de croissance »). 

La croissance de la hanche va évoluer en trois périodes selon les conditions 
biomécaniques qu’elle va rencontrer. 

La hanche in utero. — La hanche est en hyperflexion, adduction et rota¬ 
tion externe. Le col vient s’appuyer sur le bord antérieur du cotyle entraînant une 
aplasie de ce segment par hyperpression sur la couronne épiphysaire. La tête 
s’articule avec la partie postérieure du cotyle induisant un développement préfé¬ 
rentiel de la paroi postérieure. Dans certaines situations pathologiques (siège, 
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bassin étroit, gros fœtus...) l’hyperpression sur les grands trochanters se transmet 
aux têtes fémorales et ralentit la croissance du cotyle. Une luxation peut se 
produire. 

De la naissance a L’Age de la marche. — Le passage de l’hyperflexion à 
l’extension de hanche modifie le sens des contraintes. La tête progressivement 
regarde en haut et en avant et stimule la croissance de la partie supérieure et 
antérieure du cotyle. On observe un abaissement rapide du toit du cotyle dans la 
première année. 

S’il existe une dysplasie de hanche à la naissance, la suppression de la 
contrainte intra-utérine et le maintien de la hanche en flexion va stimuler la crois¬ 
sance du cotyle et corriger la dysplasie. 

A la marche. — L’importance des sollicitations mécaniques nécessite 
l’application des données biomécaniques de Pauwels (fig. 8). Rappelons simple¬ 
ment que pour lui, la varisation augmente le bras de levier de la force du moyen 
fessier, diminue donc cette force en appui monopodal et diminue la résultante qui 
s’exerce au niveau du cotyle. La valgisation à l’inverse diminue le bras de levier et 
augmente la force du moyen fessier et la résultante. En fait, le modèle expérimen¬ 
tal de Frain remet en cause les données de Pauwels (fig. 9). Dans les deux cas, 
varisation et valgisation, il faut augmenter la force du moyen fessier pour rétablir 
l’équilibre. Ceci induit une augmentation de la résultante. 

Dans les conditions physiologiques, la résultante s’applique au niveau de 
l’interligne tête-cotyle et induit une croissance normale de celui-ci. En cas de 
coxa-vara ou coxa-valga, la résultante augmente. On observe un excès de stimula¬ 
tion du cotyle. La croissance se ralentit et aboutit à une dysplasie cotyloïdienne. 


Fig. 8. — Balance de Pauwels. 
K?x H= P*x L 
R > = N?+T 
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Fig. 9 # _ Modèle expérimental de Frain. 

En position 2 (zone point mort) le système 
est en équilibre. Une varisation ou une valgi- 
sation de faible amplitude sont sans effet. 

En position 1 : l’équilibre est rompu en 
faveur du bassin. La force Fm du moyen fes¬ 
sier doit être augmentée. La valgisation majo¬ 
re la résultante R. 

En position 3 : il faut à nouveau augmenter 
la force Fin pour retrouver l’équilibre. La 
varisation majore la résultante R. 


En fait, Frain a bien montré qu’autour de la position normale, il existe une large 
« zone point mort » ou la résultante varie très peu. L’influence de l’angle cervico- 
diaphysaire sur la croissance du cotyle ne s’exerce que pour des valgisations ou 
des varisations importantes. 

Dans les dysplasies cotyloïdiennes primitives, la résultante R est normale. En 
revanche, il existe une diminution de la surface d’appui. La pression par unité de 
surface est augmentée, ce qui entraîne un excès de stimulation de la surface 
portante du toit et donc un ralentissement de la croissance. Un cotyle dysplasique 
n’a aucune chance de se corriger spontanément. 

La dysplasie cotyloïdienne paraît être l’aboutissant des anomalies morpholo¬ 
giques de la hanche. Une coxa-valga importante est responsable d’une insuffisance 
du cotyle qui elle-même majore le trouble de croissance. La correction du trouble 
fémoral ne permet pas, à elle seule, d’obtenir la normalisation de la hanche. Il faut 
y associer un geste cotyloïdien. 

Les autres articulations . — Toutes les articulations mettent en présence des 
structures de croissance qui diffèrent par leur forme, leur dimension et leur poten¬ 
tiel de croissance. L’activité réciproque de ces structures aboutit à la formation 
d’articulations adaptées à leur fonction. 
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L’extrémité supérieure du tibia par exemple possède un cartilage de croissance 
à deux versants. On retrouve dans le plan sagittal la même disposition que l’extré¬ 
mité supérieure du fémur. Un vecteur principal orienté vers le haut et légèrement 
en arrière, issu du versant postérieur de la plaque conjugale assure la croissance 
en longueur du tibia. Un vecteur accessoire oblique en haut et en avant, issu du 
versant antérieur de la plaque assure la croissance de la tubérosité tibiale 
antérieure. Une lésion de cette partie antérieure induit un récurvatum. 

De plus, au niveau de l’extrémité antérieure de la plaque conjugale, à la 
jonction avec la virole périchondrale, il existe un cartilage riche en fibres 
élastiques adapté à la traction du tendon rotulien. Ce tissu réalise une union solide 
entre la tubérosité tibiale antérieure et la métaphyse. 

Nous sommes loin encore d’avoir élucidé tous les mécanismes de fonctionne¬ 
ment du cartilage de croissance. Les interactions articulaires sont importantes 
mais il faudrait faire intervenir en plus les effets musculaires qui par leur inser¬ 
tion modifient certainement la direction et la vitesse de croissance. Les insertions 
ligamentaires provoquent aussi des modifications morphologiques. 

On commence tout juste à mettre au point des greffes de structures de crois¬ 
sance. L’avenir nous dira si un cartilage de croissance transféré reste fidèle à sa 
fonction première ou s’adapte à sa nouvelle situation démontrant ainsi l’influence 
de tous ces facteurs que nous avons étudiés sur la fonction du cartilage de crois¬ 
sance. 
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BIOMÉCANIQUE DU CARTILAGE DE CROISSANCE 


G. Bollini*, J.M. Bouyala** 


Delpech [6] en 1829, Hueter et Volkman [8] en 1862 postulent qu’une com¬ 
pression selon l’axe d’un cartilage de croissance diminue sa vitesse de croissance. 
Cette loi est étendue à la traction dont l’effet est contraire, augmentant cette 
vitesse. 

Pauwels [10] fait une remarquable étude des conséquences de la bio¬ 
mécanique sur la pathologie osseuse tant au niveau des causes de déformation 
observée, de l’évolution des lésions rencontrées que des solutions thérapeutiques à 
apporter. Concernant le cartilage de conjugaison il étudie l’effet de contraintes 
asymétriques sur sa croissance. L’exemple pathologique utilisé est celui des coxa- 
vara congénitales. Le cartilage de croissance céphalique du col fémoral, en cas de 
coxa-vara, est soumis à des contraintes en cisaillement et en flexion. Ces 
contraintes en flexion se décomposent en une compression médiale et une traction 
latérale de ce cartilage. 

Pour Pauwels (fig. 1), un cartilage de croissance soumis à une contrainte en 
flexion, à condition qu’il soit biologiquement intact, va développer une croissance 
différentielle, plus importante du côté de la compression que de la traction. La 
finalité étant que les contraintes que ce cartilage subit soient à nouveau unifor¬ 
mément réparties sur sa surface. 

Cet effet n’est pas observé dans les coxa-vara congénitales ou dans les 
maladies de Blount (genu varum pathologique) car le cartilage de croissance est 
biologiquement altéré. 

En revanche il est d’observation courante dans les ostéotomies de varisation 
du col fémoral pour dysplasie de hanche que l’on observe une revalgisation pro¬ 
gressive du col fémoral avec la croissance. De même chez l’enfant (fig. 2), un cal 
vicieux métaphysaire post-fracturaire voit son angle /}, diaphyso-conjugal, tendre 
à augmenter lors de l’évolution par croissance asymétrique du cartilage conjugal 
visant à rendre les contraintes qu’il subit normales à sa surface. 

Ainsi il existe une apparente contradiction entre les effets d’une contrainte en 
compression axiale sur un cartilage de croissance qui diminuent sa vitesse de 
croissance (Hueter, Delpech) et ceux d’une contrainte en flexion qui entraînent une 
vitesse de croissance plus importante du côté de la compression que de la traction 
(Pauwels). 


* Praticien Hospitalier, Chirurgien orthopédique pédiatrique, Service d’orthopédie et de trauma¬ 
tologie pédiatrique (Pr Bouyala), Hôpital d’Enfants, C.H.U. Timone, bd Jean Moulin, 13385 Marseil¬ 
le Cédex. 

** Professeur à l’Université d’Aix-Marseille II, Chef du Service d’orthopédie et de traumatologie 
pédiatrique. Hôpital d’Enfants, C.H.U. Timone, bd Jean Moulin, 13385 Marseille Cédex. 






BIOMÉCANIQUE DU CARTILAGE DE CROISSANCE 


293 



E 


1,1 I U l- 

c.c 



b 


Fig. 1 (d’après Pauwels). 

E : épiphyse. C.C. : cartilage de croissance. M : métaphyse. 

a) L’activité du cartilage est plus importante du côté de la compression. 

b) La métaphyse s’est plus développée du côté de la compression et les contraintes sont à 
nouveau uniformément réparties à sa surface. 


I. - ÉTUDES EXPÉRIMENTALES 

Vitesse de croissance. — Les méthodes d’appréciation de cette vitesse de 
croissance sont la radiographie, l’utilisation de tétracycline marquée, la stéréo- 
photogrammétrie avec repères métalliques. 


Fig. 2. — L'angle conjugo-diaphysaire (3 tend 
vers l’angle droit. 
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Par cette dernière méthode, Bylander [2, 3] mesure que la quantité de 
croissance est de 40 jum au niveau du fémur distal par jour chez l’homme et ceci 
jusqu’à 11 ans d’âge osseux après quoi elle diminue régulièrement jusqu’à la fin de 
la maturité osseuse. 

Influence de la traction sur le cartilage de croissance . — Une des études les 
plus récentes est celle de Porter [11] qui met en place chez 10 veaux, de part et 
d’autre du cartilage de croissance du tibia supérieur, deux broches reliées en 
dehors par un ressort et des marqueurs métalliques. 

La même procédure est réalisée sur la patte controlatérale sans mise en 
place du ressort. Une augmentation de croissance est observée dans 7 cas mais 
elle est très faible de 1 à 4 mm. L’étude histologique n’a pas montré d’altération de 
la plaque conjugale à la différence de nombreuses autres expérimentations utili¬ 
sant des forces de tractions excessives qui obtiennent des augmentations de crois¬ 
sance plus importantes mais avec une détérioration voire une destruction 
biologique du cartilage de croissance. 

Influence de la compression sur le cartilage de croissance . — De très nom¬ 
breuses expérimentations ont été réalisées. Trueta [13] met en place chez 31 lapins 
une compression du cartilage fémoral inférieur et tibial supérieur par deux broches 
reliées à un système de compression externe. La construction du diagramme de 
force montre une concentration maximale des contraintes en 4 sites sur les carti¬ 
lages de croissance concernés (fig. 3). La compression entraîne une augmentation 
de hauteur du cartilage de croissance en particulier aux sites de contraintes 
maximums. 

L’analyse histologique montre que cette augmentation de hauteur est due à 
une multiplication chondrocytaire et non pas tant à un accroissement de leur 
taille. C’est au profit de la couche hypertrophique du cartilage de croissance que 
se produit cette multiplication (80 à 90 cellules au lieu des 10 à 12 habituellement 



Fig. 3. — D'après Trueta. Aux sites de contraintes maximales, 
le cartilage de croissance s'élargit. 
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trouvées dans cette couche). A un taux plus élevé de compression cette couche 
hypertrophique se double d’une zone de tissu fibreux et une désorganisation des 
colonnes s’observe. 

Mais l’effet de la compression est aussi sensible sur le versant épiphysaire du 
cartilage de croissance ou des bourgeons vasculaires se multiplient et vont 
pénétrer à travers les couches germinales et prolifératives normales du cartilage 
pour produire pour des compressions élevées une épiphysiodèse. 

Chez tous les lapins en observe une diminution de longueur de l’os par 
rapport au côté témoin après 12 jours de compression d’au moins 2 millimètres. 

Face à une compression modérée le cartilage de croissance s’organise, les 
couches germinales et prolifératives restent intacts la couche hypertrophique 
augmente d’épaisseur, il y a une inhibition de la dégénérescence des chondrocytes. 
Les boucles vasculaires métaphysaires régressent avec retard concomitant de la 
calcification. 

Bonnel[l] a mis en place un montage composé de deux broches 
transfixiantes de part et d’autre du cartilage de croissance fémoral inférieur du 
fémur chez 54 lapins de 5 semaines. Les 2 broches sont reliées par un système 
permettant une compression de valeur contrôlée. 

L’arrêt complet de la croissance est obtenu pour une force de 38 newtons qui, 
ramenée à la surface, correspond à une compression de 19 g/f par mm 2 . 

Pour des valeurs inférieures à 38 newtons, la vitesse de croissance 
longitudinale est inversement proportionnelle à la force de compression. Il est 
particulièrement intéressant de noter que pour des contraintes en compression 
inférieures à 32 newtons appliquées pendant un mois et brusquement supprimée, 
non seulement la croissance reprend, mais sa vitesse est supérieure à la normale 
pendant 4 à 5 jours, phénomène d’« overshoot ». 

Bylander[2, 3] a étudié in vivo chez l’enfant l’effet de la mise en place 
d’agrafes sur la croissance. Alors que le taux de croissance journalier pour un 
fémur inférieur est de 40 pm chez l’enfant, la présence d’agrafes métalliques en 
pont sur le cartilage de croissance ramène ce taux à 1 à 3 pm par jour pendant les 
3 premières semaines puis ce taux remonte à 10 à 16 pm par jour pour ensuite 
redescendre à un taux de base de 2 à 4 pm par jour pendant les deux années sui¬ 
vantes. 3 ans après l’agrafage le taux remonte à 7 à 15 pm par jour. 

Il faut rapprocher de ces expérimentations celles consistant à couper le 
périoste. Crilly [5], Warell[14] ont réalisé des sections circonférentielles du 
périoste. Sur l’humérus de rat elle entraîne une vitesse de croissance 30 % supé¬ 
rieure au côté non traité. Le complexe cartilage de croissance-périoste se compor¬ 
terait comme un système pré-contraint. La section du périoste libérerait la plaque 
conjugale de contrainte en compression. A noter que Houghton [7] réalise des 
sections hémi-circonférentielles de périoste du tibia supérieur de lapins. Si les sec¬ 
tions médiales entraînent un genu valgum secondaire, les sections latérales ne 
produisent pas de genu varum (rôle du péroné ?). La part du facteur vasculaire est 
difficile à apprécier dans ces dernières expérimentations. 

Contraintes et fractures-décollement épiphysaire . — La fracture décollement 
épiphysaire pure, stade I de Salter et Harris est d’observation très fréquente en 
traumatologie infantile. Moen [9] utilisant un modèle expérimental étudie le site 
exact ou se produit ce « décollement ». Des fémurs et tibias de veau sont soumis in 
vivo à des stress en compression, tension, flexion et cisaillement. La compression 
« décolle » le cartilage de croissance dans la zone de réserve, la traction dans la 
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couche columnaire, la flexion entre cette couche columnaire et la couche hyper¬ 
trophique, le cisaillement à n’importe quel niveau. 

Chung [4] étudie aussi les sites de ruptures de 50 spécimens de têtes 
fémorales d’enfants soumis à des stress. Les fractures observées sont de type I de 
Salter et Harris pour des spécimens de moins de 5 ans et de type II au-delà. La 
résection de la virole périchondrale augmente le nombre de fractures type I et II 
observées. 


II. - SYNTHÈSE 


Ainsi, une compression axiale continue, ralentit la croissance d’un cartilage 
de conjugaison. Les applications cliniques (agrafages épiphysaires pour inégalité 
de longueur des membres inférieurs) en témoignent. 

La levée d’une compression axiale entraîne non seulement une reprise d’acti¬ 
vité du cartilage de croissance mais même une vitesse de croissance supérieure à 
la normale. (Expérience de Bonnel [1], poussées de croissance observées chez les 
enfants alités). 

Une hypothèse permet d’intégrer les résultats apparemment contradictoires 
observés pour les contraintes en flexion. Le jour, en charge, la partie du cartilage 
de croissance soumise à une compression dans la décomposition d’une contrainte 
en flexion, voit sa croissance ralentie. La nuit, ou en décharge, cette même partie 
répond au phénomène d’« overshoot » et voit sa croissance s’accélérer. La 
sommation des deux phénomènes serait positive sur la croissance avec au total 
une vitesse de croissance supérieure à celle de la partie du cartilage soumise à la 
traction, toujours dans le cadre d’une flexion. 

Ces considérations s’entendent bien sûr pour des contraintes supérieures à 
celles physiologiquement subies par un cartilage de conjugaison mais inférieures 
aux contraintes pathologiques pour le maintien de la compétence biologique de ce 
cartilage. 

Les effets observés se conçoivent pour un cartilage de croissance biologi¬ 
quement sain. 


III. - INTERACTIONS 


Dans l’appréciation des réponses aux sollicitations mécaniques, il est arti¬ 
ficiel d’isoler une structure de croissance de son environnement vasculaire, 
nerveux, biochimique, enzymatique, endocrinien, génétique et même anthropolo¬ 
gique. 

L’organisme réagit à des perturbations locales par une réponse générale. 
L’homéorhéxie est la faculté pour un enfant dont la croissance a été freinée par 
une maladie de rattraper son couloir de croissance. L’atteinte d’une épiphyse d’un 
os long entraîne une activité augmentée de l’épiphyse opposée du même os. Une 
fracture survenant en région diaphysaire induit une activité augmentée des carti¬ 
lages de croissance de ce même os. 

Les anévrysmes artério-veineux de membres donnent des allongements. Les 
sections expérimentales des deux nerfs péroniers chez le lapin entraîne un allon¬ 
gement de membre, Ring [12]. 
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Le développement des membres inférieurs de l’enfant n’obéit pas qu’à de 
simples lois biomécaniques sinon comment expliquer qu’après une phase en genu 
varum jusqu’à deux ans, qui pourrait être la conséquence de la posture intra- 
utérine, les membres inférieurs d’un enfant passent par une phase de genu valgum 
pendant plusieurs années avant de se normaliser. 

La biomécanique de la plaque de croissance n’est donc qu’un des multiples 
facteurs qui régissent la croissance. 
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BIOMÉCANIQUE DU PÉRIOSTE CHEZ L’ENFANT 
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INTRODUCTION 


Le périoste de l’enfant constitue un tissu différent de ce qu’il va devenir à 
l’âge adulte : tout chirurgien orthopédiste connaît son épaisseur supérieure à celle 
de l’adulte, la facilité avec laquelle on peut le décoller de la diaphyse des os longs. 
Il y a déjà longtemps que Ollier [6] avait souligné son double rôle : 

— réparateur par son pouvoir ostéogénique puissant chez l’enfant, 

— trophique sur la croissance en longueur des os. 

On a cru que la stimulation de croissance obtenue par un décollement 
périosté large, après incision longitudinale, passait par un effet de stimulation 
vasculaire. Pour augmenter cet effet « vasculaire » et à la suite des travaux de 
Trueta[10], des trépanations métaphysaires avec inclusions de corps étrangers 
étaient réalisées. Cette intervention d’Ollier-Trueta ne donnait cependant que des 
résultats modestes et surtout inconstants, elle a donc été abandonnée dans le trai¬ 
tement des petites inégalités de longueur au profit de l’agrafage épiphysaire de 
Blount. 

C’est en fait récemment que Crilly [1] a apporté la preuve expérimentale du 
rôle mécanique du périoste dans la croissance osseuse. 

Avant d’aborder ce problème, il faut rappeler quelques notions histologiques 
et biologiques indispensables à la compréhension de l’exposé. 


I. - RAPPELS BIOLOGIQUES 

Embryologie (Ogden [5]) : Les bourgeons de membre se développent à partir 
d’une condensation mésenchymateuse au sein d’une prolifération ectodermique. 

Le mésoderme en croissance est formé de trois couches : 

— la couche superficielle est soumise à l’induction ectodermique : cette 
couche, où l’activité mitotique est intense, forme les couches suivantes tout en 
progressant vers la distalité ; 

— la couche profonde forme la première évidence structurale du squelette 
mésenchymateux, elle deviendra ensuite la maquette cartilagineuse des futures 
pièces squelettiques ; 

* Assistant - Chef de Clinique, Service de chirurgie infantile et orthopédique (Pr Pasquie), 
Hôpital Purpan, 31059 Toulouse Cédex. 
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— la couche intermédiaire se différenciera en tissus périsquelettiques 
(périchondre, périoste, capsule articulaire, unités musculo-tendineuses) dont 
l’origine embryologie commune explique les intrications biologiques et bioméca¬ 
niques. 

A la période fœtale, l’ébauche des os longs s’ossifie. La différenciation des 
structures périphériques semble induite par l’apparition de ce point d’ossification : 

— un mince tube osseux se constitue entre le périchondre et la zone centrale 
calcifiée et ossifiée du moule cartilagineux, 

— ce tube osseux est la virole osseuse périchondrale primitive de Lacroix. 

Ce tube voit sa portion centrale rapidement résorbée. Il va ainsi suivrè la 
migration de la plaque conjugale vers les épiphyses en étant élaboré par son 
extrémité épiphysaire et résorbé par son extrémité métaphysaire au fur et à mesure 
que la croissance progresse. 

La virole périchondrale . — Les travaux de Shapiro [8] permettent de préciser 
le rôle des groupements cellulaires complexes entourant ce tube osseux : 

— un premier groupe de cellules a une activité ostéoblastique. Ce groupe 
élabore la virole osseuse par sa périphérie et son sommet, il permet l’accroisse¬ 
ment en longueur du tube mais également en diamètre ; le tube est résorbé à son 
extrémité métaphysaire ; 

— un deuxième groupe cellulaire est en fait un « réservoir » de chondroblastes 
pour le cartilage de croissance ; 

— un troisième groupe cellulaire comporte des éléments fibroblastiques en 
prolongement avec les fibrocytes du périchondre et du périoste. 

On peut ainsi entrevoir le rôle de cette virole osseuse qui possède les éléments 
de sa croissance en hauteur et en largeur : 

— son ablation expérimentale provoque l’apparition d’une exostose , 

— elle a donc un rôle mécanique de soutien indiscutable : elle contrôle le 
diamètre de la plaque conjugale ; elle oriente la poussée de croissance du cartilage 
de croissance dans le sens longitudinal, un peu à la manière d’une « tuyère de 
réacteur ». 

Mais elle est également la zone par où le périoste s’ancre sur l’épiphyse et 
son ablation provoque d’ailleurs un décollement épiphysaire. 

Speer [9] a parfaitement étudié l’orientation des fibres collagènes à ce 
niveau : 

— il existe des fibres circulaires bien sûr au niveau de la virole osseuse (ce 
qui confirme son rôle mécanique de soutien) mais aussi au sein du périoste, 

— il existe surtout une orientation générale des fibres dans le sens longitudi¬ 
nal au niveau du périoste , 

— ces fibres se prolongent dans le périchondre, 

— un grand nombre d’entre elles vient s’insérer dans l’épiphyse au-delà de la 
zone de croissance où elles forment un réseau entrecroisé. 

Ainsi se trouve confirmé le schéma de Lacroix : 

— le périoste s’insère au niveau des deux épiphyses, 

— et ses connections lâches sur la diaphyse lui permettent de glisser à ce 
niveau. 
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— il se trouve ainsi mis en tension par la poussée de croissance des deux 
épiphyses et ce schéma est fondamental pour la compréhension de sa biomécani¬ 
que. 


II. - BIOMÉCANIQUE 

Lacroix [3] considère le périoste comme une membrane visco-élastique mise 
en tension par la poussée de croissance opposée des deux épiphyses. 

Selon la fertilité de ces deux épiphyses, se trouve défini un plan neutre qui se 
situe au fémur à environ 2/3-1/3. Au niveau de ce plan neutre, le périoste ne 
connaît aucune migration relative par rapport à la diaphyse. Ceci est d’ailleurs 
confirmé indirectement par les études de la vascularisation périostée : la corticale 
refait de fines afférences en provenance du périoste : 

— au niveau du plan neutre : le trajet est direct, perpendiculaire à la 
diaphyse, 

— à distance du plan neutre, le trajet vasculaire se fait en baïonette de façon 
plus ou moins importante selon le glissement. 

Cette conception du périoste trouve des applications en traumatologie de 
l’enfant, elle a servi de support à des travaux expérimentaux et permet d’expliquer 
certains phénomènes paradoxaux lors des allongements de membre ; enfin, elle 
permet peut-être d’expliquer le tibia valgum post-traumatique. Nous allons envisa¬ 
ger tout cela successivement. 

Applications à la traumatologie de Vertfant . — La connaissance des lésions 
du périoste dans certaines fractures peut être utile pour déterminer les contraintes 
à appliquer pour stabiliser le foyer. Ainsi, la méthode de Blount permet de stabili¬ 
ser les fractures supra-condyliennes du coude de l’enfant quand le périoste posté¬ 
rieur est respecté : la fracture est stable une fois réduite quand le coude est placé 
en flexion. 

Un autre exemple bien connu est celui du remodelage des fractures diaphy- 
saires des os longs : 

— dans les fractures diaphysaires des os longs de l’enfant, le périoste con¬ 
tient l’hématome fracturaire qui s’organise en un cal fusiforme ; 

— les contraintes provoquées par la mise en charge vont être responsables du 
remodelage du cal. Si une angulation entre les fragments persiste ; du côté 
convexe, le périoste est mis en tension, il est appliqué contre l’os et une résorption 
se produit ; du côté concave, au contraire, le périoste tend à se décoller, il est le 
siège d’une ostéogenèse qui comble le sinus de l’angle. 

Mais ce remodelage du cal induit une fragilisation qui explique les fractures 
itératives fréquentes chez l’enfant : 

— du côté convexe de résorption, le trait reste longtemps visible, 

— du côté concave, l’apposition osseuse est une spongieuse primaire au 
collagène désorienté et donc fragile tant qu’une corticalisation ne s’est pas 
produite. 

Cependant, ce remodelage du cal par le périoste, n’est pas le seul mécanisme 
intervenant dans la correction des cals vicieux de l’enfant : il se produit aussi une 
réorientation du cartilage de croissance comme en témoigne l’évolution des lignes 
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d’arrêt de croissance. Ceci peut s’expliquer par des pressions asymétriques sur 
l’articulation (loi de Delpech) mais peut-être aussi par une mise en tension 
asymétrique du périoste ; mais ceci ne peut être clarifié qu’après ce qui suit. 

Rôle du périoste dans la croissance en longueur des os. — Le schéma de 
Lacroix suggère que la mise en tension du périoste par la croissance fait qu’il se 
comporte comme un frein de celle-ci. 

C’est Crilly [1] en 1972 et Van de Sandt [11] en 1977 qui ont confirmé cela 
expérimentalement. Ils réalisent chez l’animal des sections du périoste transver¬ 
sales ou longitudinales, qu’ils associent ou non à des sections musculaires. Par 
des techniques de mensurations radiographiques précises ils démontrent : 

a) que les sections musculaires ne semblent pas avoir d’effet sur la crois¬ 
sance, 

b) qu’une section du périoste (sans décollement) : 

— n’allonge pas ou peu si elle est longitudinale, 

— provoque un allongement quand elle est transversale. 

Ceci permet de conclure que le périoste joue un rôle par sa tension dans le 
contrôle de la croissance en longueur des os. Cependant, cet effet est limité dans le 
temps. En effet, après section transversale du périoste, il se produit rapidement un 
ancrage du périoste à l’os par création d’un cal. Le gain total est ainsi faible, en 
particulier chez le lapin où l’ostéogenèse périostée est abondante. Ce gain est de 
l’ordre de 2 %. Une telle méthode ne peut donc être retenue en pratique pour sti¬ 
muler la croissance. Quel est l’intérêt de l’étude de ce phénomène ? 

Bien sûr, il permet d’expliquer l’allongement réactionnel après fracture des os 
longs, surtout, il permet de comprendre certains phénomènes parasites survenant 
dans les allongements de membres. 

Pouliquen [7] reprend ainsi les résultats d’une série d’allongements tibiaux 
sur cadre de Judet. La technique comporte une section longitudinale du périoste et 
un trait d’ostéotomie à biseau long. La force de distraction est évaluée indirecte¬ 
ment par une clef dynamométrique. Lorsqu’un seuil de distraction est dépassé, il 
se produit une perte par rapport à la prévision de croissance : la courbe de 
croissance montre une diminution de la vitesse de croissance par rapport au côté 
sain. 

A l’opposé, Morel [4] revoit ses allongements extemporanés d e fémur polio 
essentiellement. La technique opératoire comporte deux sections transversales 
complètes, circulaires du périoste et une section longitudinale pour dégager le 
siège de l’ostéotomie. Morel constate une stimulation de la croissance par ce 
procédé après allongement puisqu’il obtient des gains moyens de 1 cm mais, dans 
1 cas, un gain paradoxal de 6,5 cm. Ceci n’a d’ailleurs aucune corrélation avec le 
nombre de réinterventions. 

Rôle du périoste dans la genèse du tibia valgum post-traumatique. — Voici 
les données du problème : une fracture de la métaphyse interne du tibia chez l’en¬ 
fant entraîne la constitution d’un tibia valgum évolutif dans les mois qui suivent. 
Ce valgus reste ensuite constant et sa correction est très lente et inconstante (loi de 
Delpech). 

Comment expliquer un tel trouble de croissance après une fracture d’allure si 
bénigne ? Il existe plusieurs hypothèses : 

a) S’agit-il d’une ouverture progressive du trait, d’un déplacement secondaire 
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en valgus ? Non car, nous l’avons vu, le valgus se constitue alors même que la 
fracture est en voie de consolidation puis consolidée. 

b) Le traumatisme détermine-t-il une compression asymétrique du cartilage ? 
Non car on ne retrouve pas de lignes d’arrêt de croissance qui prouveraient une 
telle hypothèse. 

c) Est-ce un problème vasculaire asymétrique ? Non car la vascularisation 
métaphysaire est richement anastomotique et il n’existe pas après la fracture 
d’épaississement unilatéral du cartilage qui pourrait traduire une asymétrie de 
poussée de croissance. 

d) Reste le périoste dont le rôle semble prouvé par les expériences de 
sections hémicirconférentielles de Houghton [2] : 

— Ainsi, l’hémisection interne du périoste seule ou associée à la section des 
tendons de la patte d’oie détermine un valgus tibial mais ce valgus se corrige après 
la quatrième semaine (le cal induit-il de nouvelles tensions sur le cartilage de 
croissance ?). 

— Par contre, si la section du périoste est effectuée à un niveau plus bas que 
l’insertion des tendons de la patte d’oie, le valgus persiste encore à la huitième 
semaine. 

— Enfin, rien ne se produit si l’on sectionne : la patte d’oie seule, l’hémipé- 
rioste externe du tibia, le péroné seul. 

On peut donc suggérer que c’est la libération du frein périosté interne qui 
détermine la constitution du tibia valgum. Ce phénomène est peut-être amplifié 
par le fait qu’au niveau de la jambe les haubans musculaires postérieurs et 
externes sont nombreux alors que le périoste en-dessous de la patte d’oie est seul à 
contrôler les contraintes en valgus sur le tibia. 

En conclusion . — Le périoste joue un rôle essentiel dans la croissance en 
longueur des os. Cependant, ce rôle est complexe, il faudrait l’étudier en fonction 
de l’anatomie de chacune des pièces squelettiques. Assimiler le périoste à un tube 
est une simplification car il faudrait également tenir compte des insertions tendi¬ 
neuses et ligamentaires qui le traversent. 
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Le cartilage articulaire tout en assurant l’amortissement et la répartition des 
pressions permet le glissement des pièces osseuses avec un coefficient de friction 
extrêmement bas. Le coefficient de friction entre deux surfaces glissant l’une 
contre l’autre se définit comme le rapport entre la force de frottement, parallèle à 
elles, et la force de placage, perpendiculaire. Il dépend de la qualité du contact 
entre ces surfaces et du mode de lubrification. 

Le rôle d’un lubrifiant est de réduire au maximum les phénomènes de frotte¬ 
ment et d’usure entre deux corps en mouvement l’un contre l’autre. Pour les arti¬ 
culations c’est le liquide synovial qui remplit de toute évidence cette fonction, en 
plus de son rôle nutritif (Hunter, 1743). 


Valeur du coefficient de friction pour les articulations humaines avec leur 


liquide synovial : 

Hanche Little et coll. (1969). 0,003-0,015 

Unsworth et coll. (1975) . 0,02-0,042 

Cheville 

Charnley (1959) . 0,014-0,024 


Coefficient de friction du cartilage opposé à une surface de verre selon diffé¬ 


rents auteurs : 


Mc Cutchen (1966). 0,008-0,1 

Dowson et coll. (1968) . 0,15-0,8 

Walker et coll. (1970) . 0,0014-0,07 


Ces valeurs sont tout à fait remarquables si on les compare à celles obtenues 
en mécanique industrielle, à titre d’exemple : 


Pneu sur route sèche . 

Nylon sur acier . 

Articulation lubrifiée hydrodynamiquement à l’huile 

(rotation rapide d’un axe dans un carter) . 

Certains roulements à billes . 

Articulations hydrostatiques à pompe à air . 


1 

0,3 

0,05 

0,001 

0,0005 


Remerciements : Nous remercions le Professeur Alice Maroudas pour ses conseils 
lors de la préparation du manuscrit. 

* Chirurgien Orthopédiste, 12 quai de la Mégisserie, 75001 Paris. 
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Le liquide synovial de couleur jaune clair, plus visqueux que l’eau, est 
normalement peu abondant, le genou, par exemple, qui est la plus volumineuse des 
articulations, n’en contient que 0,5 ml. C’est un fluide non newtonien, thixotro- 
pique, c’est-à-dire que sa viscosité diminue quand la vitesse augmente. Le coeffi¬ 
cient de friction a tendance à diminuer quand les mouvements s’accélèrent (Linn, 
1967, 1968). 

Le liquide synovial est un dialysat de plasma sanguin contenant en plus un 
hyaluronate, sel de sodium de l’acide hyaluronique, jouant un rôle de lubrifiant. 

L’acide hyaluronique est un mucopolysaccharide, ou glycosaminoglycan, 
d’un poids moléculaire d’environ 2 millions. Il contient en quantité équimolaire de 
l’acide glucuronique et de la N-acétyl-glucosamine en grande partie responsable 
des propriétés visco-élastique et thixotropique. Il serait vraisemblablement sécrété 
par les cellules A de la synoviale. On le trouve en général lié à une protéine, ce qui 
a pu faire parler d’un complexe hyaluronate-protéine. 

On pense actuellement que le rôle lubrifiant principal serait dévolu à une 
protéine et non à l’acide hyaluronique (Radin et coll., 1970, Swann et coll ., 1974). 
En effet si l’on traite le liquide synovial par de la hyaluronidase, on diminue la 
viscosité mais le coefficient de friction ne change pas, alors qu’un traitement par la 
trypsine détruisant la protéine ne modifie pas la viscosité mais augmente le coeffi¬ 
cient de friction (Wilkins, 1968, Linn et Radin, 1968). 

Cette protéine lubrifiante serait une glycoprotéine, indépendante du hyaluro¬ 
nate, d’un poids moléculaire de 227 500, d’une longueur de chaîne de 0,3 pm 
(Swann, 1978). 

Le mode de friction des surfaces articulaires peut être du type limite (ou de 
Coulomb) ou bien du type visqueux. 

Dans le type limite, pour une charge faible et une vitesse lente, les 
frottements s’effectuent par l’intermédiaire d’une substance possédant des 
propriétés de glissement remarquables, adsorbée au niveau des surfaces 
articulaires. 

Dans le type visqueux, un film liquide continu sépare en permanence les deux 
surfaces articulaires. Son épaisseur dépend des contraintes s’exerçant normale¬ 
ment aux surfaces et de la vitesse avec laquelle elles se déplacent l’une par rapport 
à l’autre. 

Ces deux modes de friction paraissent se manifester dans les articulations 
humaines (Jones, 1936, Charnley, 1959, Barnett et Cobbold, 1962, Faber et coll, 
1967, Linn, 1968, Little et coll, 1969, Unsworth et coll, 1975). Ils ont pu être 
mis en évidence expérimentalement en étudiant la façon dont décroissent les 
oscillations d’un pendule rendu solidaire d’une articulation : décroissance linéaire 
dans le cas d’une friction limite, exponentielle dans le cas d’une friction visqueuse. 


Mode de lubrification selon les tissus en présence 

a) Lubrification du système cartilage/cartilage. — La lubrification du système 
cartilage/cartilage serait différente selon que l’articulation est en charge ou en 
décharge. 
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En décharge , il s’agirait d’une lubrification limite par adsorption d’une 
substance, vraisemblablement la glycoprotéine, à la surface des cartilages en 
présence. 

En charge , la lubrification limite semble peu intervenir car si l’on remplace le 
liquide synovial par du sérum physiologique on mesure des coefficients de friction 
presque identiques (Linn, 1968, Linn et Radin, 1968, Little et coll, 1969, Radin et 
coll ., 1970, Unsworth et coll , 1975). Pour une hanche humaine avec une charge 
de 935 N, Little et coll (1969) donnent les valeurs suivantes : avec liquide 
synovial : 0,003-0,015, avec solution de Ringer : 0,009-0,022. 

L’application d’une charge entre deux surfaces articulaires provoque entre le 
liquide synovial et le cartilage des mouvements d’eau et d’électrolytes dont 
rendent compte deux théories qui sont apparemment contradictoires. 

La théorie de la lubrification hydrostatique auto-pressurisée ou 
par exsudation. - (Lewis et Mc Cutchen, 1959, Mc Cutchen, 1959, 1962, 1969). 
Une lubrification hydrostatique en technologie fait intervenir une pompe qui 
injecte constamment sous pression un lubrifiant. La mise en charge du cartilage, 
matériau poreux, provoquerait une expression de liquide à partir des zones mises 
en charge qui créerait ainsi un film de glissement remplaçant le liquide synovial 
fuyant sur les marges. Ce mode de lubrification pourrait coexister avec une lubrifi¬ 
cation limite. 

La théorie de la concentration du liquide synovial ou de l’ultra¬ 
filtration (Dowson et coll , 1968, 1970, Maroudas, 1967, 1969, 1970). La mise 
en charge des surfaces articulaires, au contraire de la théorie précédente, ferait 
pénétrer l’eau du liquide synovial à l’intérieur du cartilage, alors que la 
glycoprotéine et l’acide hyaluronique dont les molécules sont trop grosses pour 
passer par les pores du cartilage d’une taille de 60 Â environ (Mc Cutchen, 1962) 
restent à l’extérieur et voient de ce fait augmenter leur concentration relative sous 
les surfaces en pression. Le liquide synovial devient plus visqueux, forme un gel 
dont Maroudas estime l’épaisseur à 22 nm. 

Pour certains auteurs (Mansour et Mow, 1976, Torzilli, 1976) des mouve¬ 
ments fluidiques entre le cartilage et le liquide synovial pourraient se produire 
dans les deux sens de façon concomitante selon les zones considérées et le sens du 
mouvement. 

b) Lubrification du système synoviale/synoviale. — Le mode de lubrification dans 
ce cas serait du type limite. L’acide hyaluronique jouerait le rôle essentiel (Radin et 
coll , 1971, Radin et Paul, 1972). 

Il existe dans les articulations humaines d’autres systèmes possibles, notam¬ 
ment l’affrontement os/cartilage ou os/os dont le mode de lubrification n’a pas, à 
notre connaissance, fait l’objet d’investigations approfondies. 

Lubrification et pathologie . — Le liquide synovial d’articulations atteintes de 
polyarthrite rhumatoïde s’est révélé légèrement moins bon lubrifiant que le liquide 
normal (Linn et Radin, 1968, Reimann, 1976). Le liquide prélevé sur des articula¬ 
tions arthrosiques serait meilleur, presque aussi bon que le liquide normal. Pour 
Little et coll (1969) il n’y a pas de différence significative entre les coefficients de 
friction de hanches normales et ceux d’articulations présentant des phénomènes de 
fibrillation. Il n’existe pas à l’heure actuelle d’évidence permettant de supposer 
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qu’un trouble de la lubrification soit à l’origine des phénomènes dégénératifs obser¬ 
vés en clinique. 
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L’usure du cartilage relève de trois causes : 

— soit mécaniques : ce sont les dysplasies, les troubles statiques (instabilités 
ou déséquilibres stables) ou les surcharges (pondérale, professionnelle ou sportive) 
ce sont elles qui intéressent l’orthopédiste et qui retiendront surtout notre atten¬ 
tion ; 

— soit structurales lorsque le cartilage est primitivement altéré et affaibli par 
une lésion d’origine endocrinienne, métabolique, inflammatoire, infectieuse, isché¬ 
mique, héréditaire, etc. ce sont celles qui intéressent le rhumatologue ; 

— soit traumatiques : après contusions, luxations ou fractures le cartilage est 
alors fragilisé par le traumatisme. Elles intéressent le traumatologue. 

On a incriminé différents facteurs à l’origine d’arthroses mécaniques : 
Meachim invoque la fibrillation de surface, Freeman la rupture de fatigue du col¬ 
lagène, Lenzi, Boni, Ali et Chrisman la déplétion enzymatique des protéoglycans. 

D’autres ont invoqué un déficit chondrocytaire. 

D’autres enfin dont nous sommes, font appel à une théorie globale en raison 
de la solidarité chimique, fonctionnelle et pathologique des 3 composants du 
cartilage et de leurs interactions réciproques, il est difficile de dire que tel compo¬ 
sant est le premier lésé car même en se rapprochant le plus possible du début, on 
retrouve toujours une altération simultanée des 3 composants. Ce n’est qu’expéri- 
mentalement que l’on pourrait provoquer une dégénérescence du cartilage en 
commençant par une action sélective sur un seul constituant (papaïne : Bentley 
pour les protéoglycans — nécrose chondrocytaire par le froid : Simon). 

Quoi qu’il en soit cette détérioration du cartilage passe cliniquement par deux 
phases successives : 

— une phase de chondrose où la lésion est localisée au cartilage et limitée à 
la zone d’hyperpression, elle sera donc invisible à la radiographie, c’est la 
chondropathie (fig. 1 et 2) ; 

— une phase d'arthrose caractérisée par 4 signes radiologiques : le pincement 
de l’interligne pathognomonique de l’atteinte cartilagineuse et les 3 signes osseux 
réactionnels : ostéophytose, sclérose sous chondrale, kystes. Le diagnostic 
d’arthrose basé sur l’image radiologique sera donc obligatoirement tardif (fig. 3). 

L'évolution de l'arthrose mécanique a été étudiée sur le plan macroscopique, 
microscopique et chimique. 

a) Évolution macroscopique. — Elle nous a été révélée par le syndrome d’hyper¬ 
pression externe de la rotule. Le début est marqué par une boursouflure très loca- 

* Professeur à l’Université de Toulouse, Chef de Service, Clinique chirurgicale orthopédique, 
CHU Purpan, 31059 Toulouse. 

** Chirurgien-Orthopédiste, 12 quai de la Mégisserie, 75001 Paris. 
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Fig. 1. — Défilé fémoro-patellaire opaque qui montre un amincissement de la zone centrale du 
cartilage rotulien autour de l'apex. Le défilé standard était strictement normal. C est la 
chondromalacie fermée au stade I : le tout début de l’arthrose. 


lisée au niveau de la zone critique au maximum de l’hyperpression : c’est le stade 
de chondromalacie fermée sous une surface intacte. 

Puis la surface va éclater : c’est la chondromalacie ouverte avec d’abord des 
fissures plus ou moins nombreuses et plus ou moins profondes, puis la fragmenta¬ 
tion et l'ulcération d’abord superficielle puis de plus en plus profonde jusqu’à 
l’éburnation. 



Fig. 2. 

a) Défilé opaque mettant en évidence une fissure large de la zone critique ; là encore le défilé 
standard était normal : diagnostic impossible. 

b) La photographie per-opératoire montre la plage fissurée : chondromalacie ouverte au stade II 
œdémato-fissuraire. 
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Fig. 3. — Arthrose invétérée au stade termi¬ 
nal avec : 

— pincement global de tout l’interligne, 

— ostéophytose exubérante de Pavant-toit 
et du seuil, 

— densification de Pavant-toit et de la tête, 

— kystes mal délimités dans la zone de 
sclérose céphalique. 



Fig. 4. 



Fig. 5. 


Fig. 4. — Fibrillation de surface (F). 

Fig. 5. — Fissuration avec démasquage fibrillaire et formation de clusters. 
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Fig. 6. — Fragmentation du cartilage. 

b) Évolution en microscopie optique. — Au début on retrouve une simple 
anomalie tinctoriale sous une surface intacte puis une fibrillation de surface, 
ensuite des fissures avec démasquage fibrillaire et formation de clusters puis une 
fragmentation progressive avec effilochage et usure mécanique, s’aggravant 
jusqu’à l’éburnation (fig. 4, 5, 6, 7). 



Fig. 7. — Eburnation. 
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c) Évolution en microscopie électronique. — On peut distinguer 3 phases : 

— Une phase réactionnelle ou proliférative avec, au niveau de la zone 
ramollie : des cellules hyperactives avec dilatation du réticulum endoplasmique, 
augmentation de mitochondries, surcharge en glycogène et fins filaments, nom¬ 
breuses villosités périphériques, surcharges en vacuoles, hypertrophie du Golgi, 
fragmentation du collagène dissocié par des plages claires œdémateuses et des 
doublets ou clusters (fig. 8, 9, 10). 

— Une phase dégénérative nécrotique où les cellules vont dégénérer puis se 
nécroser avec ruptures des membranes protoplasmiques et nucléaires, homogénéi¬ 
sation du protoplasma et désintégration du noyau (fig. 11, 12). 

L’armature collagène est anarchique, disloquée ; les fibres perdent leur 
striation, deviennent inégales de diamètre et séparées par l’œdème (fig. 13). 

— Enfin une phase destructive et ulcérative qui aboutit à l’ulcération et à 
l’éburnation. 

d) Évolution biochimique. - Elle a été bien étudiée par Mankin qui distingue 
deux phases : 

— une phase d 'hyperactivité métabolique avec augmentation des synthèse 
des protéoglycans, du DNA et des protéines ; 



Fig. 8. — Cellule de surcharge de la phase proliférative avec : 

1. Surcharge en fin filaments, 2. Surcharge en glycogène, 3. Augmentation des villosités, 
4. Hypertrophie du Golgi, (microscopie électronique G x 18000). 
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Fig. 9. - Dissociation des fibres collagènes par l'oedème de la matrice avec inégalité de diamètre 
des fibres et angulation ou kinking (microscopie électronique G x 45 000). 



Fig. 10.— Formation de clusters avec dilatation du réticulum endoplasmique (1) et augmenta¬ 
tion des villosités (2) (microscopie électronique G x 6 000). 
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Fig. 11. — Cellule dégénérative avec surcharge en glycogène, disparition par endroit de la 
membrane protoplasmique et noyau hyperchromique. (microscopie électronique G x 18 000). 



Fig. 12. — Cellule nécrotique : disparition des organites et de la membrane cellulaire : désintégra¬ 
tion du cytoplasme (microscopie électronique G x 30 000). 
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Fig. 13. — Dissociation des fibres collagènes avec perte de la striation périodique (1) les plages 
noires correspondent vraisemblablement à une lyse enzymatique des fibres (2) (microscopie 
électronique G x 20 000). 


— puis une phase d'épuisement où les activités métaboliques diminuent, le 
catabolisme l’emporte sur l’anabolisme et les courbes d’incorporation de la 
thymidine, de la glycine et du soufre marqués montrent une chute brutale après 
une ascension progressive ce qui signe un renversement complet ou un point de 
non retour au-delà duquel l’évolution est fatale et irréversible. 

e) Sur le plan clinique, on retrouve cette séquence : 

— d'hyperpression secondaire aux facteurs mécaniques de diminution des 
surfaces portantes, d’incongruence ou de dysfonctions, 

— puis de chondropathie : qui peut rester stationnaire, asymptomatique, 
régresser ou au contraire évoluer, 

— vers l'arthrose. 

Le diagnostic sera donc obligé de faire appel à des moyens autres que la 
radiographie standard pendant la phase de chondrose localisée ; c’est le triomphe 
de l’arthrographie opaque ou de l’arthroscopie : l’avantage de l’arthrographie est 
de donner la hauteur du cartilage soumis à la pression articulaire normale ce qui a 
permis de déceler l’aplatissement localisé de la chondromalacie débutante car elle 
réalise une véritable exploration fonctionnelle du cartilage. 

A ce stade de chondromalacie fermée, la suppression de la cause peut être 
considérée comme une prophylaxie de l’arthrose. Au stade d’arthrose, la radiogra- 
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phie standard reprend ses droits avec le pincement de l’interligne et la triade 
réactionnelle du modelage arthrosique. Mais à ce stade il est déjà trop tard pour 
obtenir une reconstitution du cartilage ; la lésion est irréversible. 

Formes cliniques . — L'arthrose post-traumatique a un profil particulier : les 
lésions sont localisées au début à la zone d’impact de l’onde de choc. Mais elle 
entraîne d’emblée une réaction dégénérative et nécrotique des cellules, une frag¬ 
mentation du collagène, une désagrégation des protéoglycans. La réaction prolifé¬ 
rative est secondaire et surtout son pronostic dépend directement de l’intensité du 
traumatisme. C’est lui qui détermine son évolution ce qui restreint les possibilités 
thérapeutiques. 

Traitement : 

Le traitement médical : hygiène articulaire — pas de surmenage — semelles 
amorties du type viscoélastique pour le membre inférieur — extraits de cartilage, 
de placenta — traitement hormonal — antalgiques — anti-inflammatoires lors des 
poussées — Cure thermale. 

Un traitement physique : massages, gymnastique d’entretien, musculation, 
physiothérapie sédative, ionisation, etc... 

Un traitement chirurgical : De même que l’hyperpression est à la base de 
toutes les formes étiologiques d’arthrose d’origine mécanique, traumatique ou 
structurale (hyperpression relative), de même le traitement fera appel à des 
opérations décompressives pour soulager la cause puis à des opérations 
biologiques pour le traitement de la lésion. 

a) Opérations mécaniques. - On peut avoir recours à plusieurs artifices pour 
décomprimer une articulation : 

— On augmente les surfaces portantes comme dans les tectoplasties ou 
butées de la hanche. 

— On améliore la congruence : shaving — ostéotomies de valgisation à la 
hanche. 

— On diminue la charge : ostéotomie de varisation de Pauwels ou du bassin 
de Chiari. 

— On diminue les tensions capsulo-ligamentaires : capsulotomies-section des 
ailerons à la rotule. 

— On diminue la pression osseuse : hémirésection, patellectomie. 

— On diminue la pression musculaire : ténotomies (Voss). 

— On fait appel à plusieurs de ces actions : avancement de la tubérosité 
antérieure du tibia (Maquet, Bandi), ostéotomie de Mac Murray, ostéotomie de 
Pauwels qui réalise une triple détente musculaire (abducteur — adducteur-psoas) 
en plus de l’action osseuse. 

b) Opérations biologiques. — Elles font appel : 

— au potentiel de réparation du cartilage lui-même lorsque on peut lever la 
cause à un stade de début grâce au diagnostic précoce ; 

— aux possibilités de régénération du cartilage à partir de la moelle osseuse 
(spongialisation), aux forages métaphyso-épiphysaires dans les coxopathies isché¬ 
miques ; 

— à des procédés de substitution : capsuloplasties (patelloplasties), cartilage 
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sain en mettant en appui une zone de cartilage voisin préservé comme dans les 
ostéotomies de la hanche et du genou ; 

- à des greffes de cartilage ou à des greffes articulaires encore expérimen¬ 
tales ; 

— enfin à des prothèses : hémiprothèses ou prothèses totales. 

c) Opérations biomécaniques.— En fait beaucoup de ces interventions ont 
des actions complexes et mixtes comme les patelloplasties, les ostéotomies de 
Pauwels. 

On peut opposer à ce point de vue : 

— Les opérations simples , purement orientées sur un seul objectif ce qui 
permet de juger la valeur exacte de ce geste chirurgical comme l’ostéotomie sans 
modification d’axe de Nissen, la tectoplastie de la hanche, les ténotomies de Voss. 

— Et les opérations complexes faisant intervenir plusieurs facteurs. Rappe¬ 
lons par exemple la multiplicité d’action d’une ostéotomie qui a des avantages 
mécaniques : réorientation de la résultante, amélioration de la congruence, aug¬ 
mentation de la surface portante, diminution de la charge, détente musculaire. Et 
des avantages biologiques : décompression médullaire, mise en appui d’un carti¬ 
lage préservé, vasodilatation réflexe améliorant la trophicité de l’ensemble fonc¬ 
tionnel articulaire. 
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RÉPARATION DES LÉSIONS TRAUMATIQUES DU CARTILAGE 


J.J. Ficat* 


Malgré la fréquence des traumatismes articulaires et un grand nombre 
d’études expérimentales, de nombreux malentendus ou controverses persistent sur 
la réparation des lésions cartilagineuses. 

Nous exclurons de cette étude les traumatismes par contusion dont on 
connaît le caractère arthrogène rapide mais aussi l’association à d’importants 
phénomènes nécrotiques faisant de ces lésions une entité à part entière. 

La réponse d’un tissu conjonctif au traumatisme est habituellement 
constituée de 3 phases plus ou moins intriquées : nécrose, inflammation et répara¬ 
tion. La nécrose débute immédiatement après le traumatisme. Son importance est 
largement conditionnée par la violence de celui-ci. La deuxième phase ou inflam¬ 
mation est essentiellement vasculaire marquée par une vasodilatation intense, une 
augmentation de la perméabilité vasculaire avec hyperémie et extravasation de 
cellules phagocytaires et de réparation. Cette phase aboutit à la formation d’un 
tissu de granulation richement vascularisé qui par différenciation tendra suivant 
les conditions locales à reproduire le plus exactement possible le tissu originel. On 
conçoit l’impossibilité d’appliquer un tel schéma au cartilage dont une des 
caractéristiques essentielles est d’être un tissu avasculaire. 

Deux types de lésions doivent donc être individualisés : 

— des lésions partielles superficielles ou « intra-cartilagineuses », 

— des lésions profondes pénétrant l’os sous chondral et autorisant l’appari¬ 
tion d’un tissu de granulation vascularisé dans le défect cartilagineux. 


I. - LES LÉSIONS PARTIELLES OU INTRA-CARTILAGINEUSES 


Ces lésions font appel au seul pouvoir de réparation des cellules cartilagineu¬ 
ses. Elles impliquent une reprise de l’activité mitotique et une augmentation de 
synthèse de la part des chondrocytes. 

S’il est admis que les chondrocytes d’un cartilage immature sont capables de 
mitose, chez l’adulte un tel pouvoir est contesté au moins dans des conditions phy¬ 
siologiques [1, 5]. Il semble que la possibilité de réplication de l’ADN soit 
conservée mais normalement réprimée pour les chondrocytes d’un cartilage 
mature. Un stimulus approprié pourrait cependant lever cette inhibition. Ainsi, 
une reprise de l’activité mitotique a pu être observée pour des chondrocytes 
arthrosiques [7, 8, 9]. 


* Chirurgien des Hôpitaux, Service de Chirurgie Orthopédique et Traumatologique (Pr Gay), 
CHU Purpan, 31059 Toulouse Cédex. 
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De même une augmentation de synthèse en particulier des protéoglycanes a 
été observée dans de nombreuses conditions : arthrose [3], variation du milieu 
extra-cellulaire [8]. 

Qu’en est-il après un traumatisme intra-cartilagineux ? 

— La réalisation de fissures superficielles plus ou moins perpendiculaires à la 
surface articulaire a été la lésion la plus étudiée [1, 8]. Immédiatement après le 
traumatisme on observe une nécrose des chondrocytes près des berges de la fissure 
mais après le premier jour les chondrocytes vivants présentent une reprise de l’ac¬ 
tivité mitotique avec formation de clusters. Sur le plan biochimique on observe 
parallèlement une augmentation de synthèse des protéoglycanes [9, 10] du 
collagène [13] et des enzymes. 

Cet effort de réparation cellulaire s’épuise rapidement dans les jours qui 
suivent le traumatisme et il n’y a aucune réparation véritable de la fissure. Ces 
lésions à long terme restent cependant stables et n’évoluent que rarement vers 
l’arthrose [9, 10] (fig. 1). 

— Ghadially par une étude en microscopie optique et électronique de 
« shaving » parallèle à la surface articulaire chez le lapin immature a obtenu des 
résultats similaires : nécrose superficielle, absence de réparation et détérioration 
lente de la surface. La majorité des lésions restait stable après 2 ans d’évolution 
[5]. 
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II. - LÉSIONS PROFONDES 


Contrairement aux lésions superficielles, les lésions profondes perforant l’os 
sous-chondral vont être envahies par un tissu de granulation richement vascularisé 
d’origine médullaire. 

Immédiatement après le traumatisme il se forme un hématome qui comble le 
défect et rapidement se transforme en caillot. Le cartilage périphérique flue dans le 
défect donnant une fausse impression de réparation. Progressivement le caillot est 
envahi par des cellules d’origine médullaire mésenchymateuses, des phagocytes et 
des capillaires. Les cellules ont la première semaine des allures fibroblastiques 
puis avec le temps prennent par métaplasie des caractères chondroblastiques. 
Parallèlement, dans le même temps l’hypercellularité diminue à mesure que pro¬ 
gresse la différenciation. 

Si les conditions locales sont favorables, le tissu de réparation initialement 
fibro-cartilagineux devient du cartilage hyalin plus ou moins organisé [5, 6, 11J 
(fig. 2). 

Chez le lapin, Mitchell et coll. [11] ont montré cependant qu’à long terme 
(plus d’un an après le traumatisme) le cartilage redevenait fibreux avec apparition 
de multiples fissures à sa surface. 

Sur le plan biochimique un mois après le traumatisme le tissu de réparation 
est très proche du cartilage hyalin avec du collagène essentiellement de type II 
(80%) [4]. La teneur en protéoglycanes est cependant inférieure à la norma¬ 
le [5]. Il existe de plus des modifications qualitatives avec une augmentation du 
rapport chondroïtine-sulfate/kératan-sulfate et une augmentation préférentielle 
des chondroïtine 4 sulfates au dépend des chondroïtine 6 sulfates. Ces taux sont 
ceux habituellement trouvés pour un cartilage immature et traduiraient selon 
Mankin le caractère «blastique» des cellules du néo-cartilage [8]. 



ü O <=> O 




Fig. 2. — Évolution de la réparation d'une lésion profonde. 

a) Premier jour. Formation du caillot dans le défect. 

b) T jour. Apparition d’un tissu fibreux de réparation d’origine médullaire. 

c) 15 e jour. Différenciation du tissu de réparation en 2 couches superficielles... cartilage, 
profonde... os sous-chondral. 

d) 2 mois. Cartilage hyalin de réparation. Avancée de l’os sous-chondral et de la tide-mark 
avec diminution de la hauteur du nouveau cartilage. 
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Il faut noter par ailleurs que la partie profonde du défect se différencie en os 
immature puis mature de type spongieux avec une jonction ostéochondrale à peu 
près à son ancien emplacement [5]. Pour certains auteurs il y aurait cependant 
une avancée de l’os sous chondral. Une avancée de la Tide Mark avec une diminu¬ 
tion de la hauteur du cartilage a même été rapportée par Lemperg pour des lésions 
superficielles [6]. 


III. - FACTEURS INFLUENÇANT LA RÉPARATION 


De nombreux facteurs semblent pouvoir modifier la qualité du tissu de répa¬ 
ration : 

a) L’âge. - Le cartilage n’ayant pas en lui-même de pouvoir de réparation il 
est généralement admis que son caractère mature ou immature n’influe que peu 
sur la qualité du tissu de réparation [5]. K. Sakakida et coll. [14] ont rapporté 
cependant une meilleure réparation chez les rats immatures. 

b) La taille du défect — Convery et coll. [2] ont étudié l’influence de la taille 
du défect pour des lésions profondes chez les chevaux. Des lésions inférieures à 
3 mm au 9 e mois sont totalement cicatrisées et sont difficilement identifiables du 
reste du cartilage. Des lésions de 9 mm de diamètre ne montraient qu’une répara¬ 
tion incomplète avec des plages fibreuses ou fibro-cartilagineuses. Sa conclusion 
était que de petits défects avaient une meilleure réparation. 

c) État du cartilage avoisinant — Un cartilage sain autour du défect met la 
repousse cartilagineuse à l’abri des contraintes et joue un rôle protecteur certain. 
Ceci explique peut être au moins en partie les mauvais résultats observés à long 
terme par Mitchell et coll. [11] qui avaient réalisé une ablation complète du carti¬ 
lage condylien avant forages multiples de l’os sous chondral. De bons résultats 
tant expérimentaux [ 12] que clinique [3] ont pu cependant être obtenus après 
spongialisation rotulienne (mise à nu du spongieux sous chondral de toute la sur¬ 
face articulaire) (fig. 3). 



Fig. 3. — Spongialisation à 20 mois chez 
un homme de 40 ans. Bonne réparation 
macroscopique mais échec clinique. 
Patellectomie 3 ans après. 
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d) Régime post-opératoire.— Salter et coll. [15] ont étudié la réparation des 
lésions profondes chez le lapin jeune et adulte. Trois régimes post-opératoires 
différents : immobilisation, mobilisation active et mobilisation passive continue 
ont été appliqués. Les animaux ont été sacrifiés à la fin de la troisième semaine. 
Avec les 2 premiers régimes un cartilage hyalin n’a été noté dans le défect que 
dans 10 % des cas. Après mobilisation continue passive le défect était comblé par 
du cartilage hyalin dans plus de 50 % des cas chez les lapins jeunes et dans 44 % 
des cas pour les adultes. La rééducation apparaît donc comme un élément 
déterminant de la réparation cartilagineuse. 

Un effet bénéfique de l’application de champs électro magnétiques a été aussi 
rapporté. 


CONCLUSION 


Les lésions superficielles partielles du cartilage ne se réparent pas. Une 
hyperactivité cellulaire (mitoses, augmentation de synthèse) initialement notée, 
s’épuise rapidement à la fin de la première semaine. Ces lésions sont cependant 
stables avec le temps et une aggravation des lésions à long terme n’est que 
rarement observée. 

Les lésions profondes pénétrant l’os sous chondral autorisent l’envahissement 
du défect par un tissu de granulation richement vascularisé d’origine médullaire. 
Ce tissu se différencie rapidement en fibro-cartilage puis en cartilage-hyalin si les 
conditions sont favorables. 

Les conditions idéales de réparation semblent être obtenues pour des lésions 
profondes de petite taille (inférieure à 3 mm de 0), la repousse cartilagineuse se 
faisant à l’abri des contraintes grâce à l’action protectrice du cartilage périphé¬ 
rique avoisinant. Le meilleur régime post-opératoire serait la mobilisation conti¬ 
nue passive durant les trois premières semaines. Une repousse cartilagineuse de 
type hyalin reste cependant menacée à long terme de dédifférenciation en tissu 
fibreux. 
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APPLICATIONS 

DES PRINCIPES BIOMÉCANIQUES 
A LA TRAUMATOLOGIE 


PRINCIPES BIOMÉCANIQUES APPLIQUÉS A L’ORTHOPÉDIE 

(Généralités) 

D. Poitout* 


La biomécanique est une partie de l’orthopédie dont la connaissance est de 
plus en plus nécessaire pour adapter les indications opératoires au cas 
programmé, unifier le matériel et prévoir les risques encourus. 

Certains principes doivent être connus des orthopédistes qui sont amenés à 
utiliser un matériel varié dont les propriétés doivent être adaptées à chaque cas 
particulier. 

Avant d’aborder les techniques d’ostéosynthèse et de passer en revue les 
diverses méthodes de traitement biomécanique des lésions articulaires, il nous faut 
faire un rappel des possibilités expérimentales d’étude des contraintes. 


I. - MOYENS EXPÉRIMENTAUX D'APPRÉCIATION DES CONTRAINTES 

Isostatiques . — A la surface libre d’un corps l’une des trois contraintes 
principales est nulle : c’est celle qui est perpendiculaire à sa surface. 

Si l’on trace en chaque point de la surface du corps étudié les tangentes à 
cette surface qui sont perpendiculaires entre elles, que l’on marque d’une croix les 
directions principales et que l’on trace des courbes enveloppant ces différentes 
directions, on obtient des isostatiques (fig. 1 a et b). 

Celles-ci permettent de voir comment les contraintes se propagent à la sur¬ 
face de la structure. 

Vernis craquelants . — On recouvre la structure à étudier d’un vernis qui a la 
propriété de se rompre pour un allongement relativement fixe. 


* Professeur à l’Université d’Aix-Marseille II - Chef de Service d’orthopédie - traumatologie, 
CHU Nord, Chemin des Bourrely, 13015 Marseille. 
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Fig. 1. 

a) Schéma des isostatiques apparaissant sur une sphère soumise à des contraintes de 
compression. 

b) Réseau d’isostatiques dans le modèle plan d’une section de roue dentée (pignon). 



Quand on charge la pièce progressivement, des craquelures apparaissent 
à l’entroit où les contraintes locales correspondent à un allongement connu. 
Celles-ci sont dirigées suivant la direction des contraintes principales ce qui 
permet de choisir les emplacements de collage des jauges électriques ainsi que 
leur orientation. 

Photo-élasticité. - La photo-élasticité utilise la biréfringence, dite acciden¬ 
telle (par opposition à celle des cristaux qui est permanente), qui apparaît dans 
tous les matériaux monoréfringents (transparents), lorsque ceux-ci sont chargés et 
donc soumis à des contraintes internes. 

Ce procédé peut être exploité : 

— soit par transparence : on réalise alors un modèle en matière transparente 
(du plexiglas par exemple) placé entre deux dispositifs polarisants. Ce modèle, s’il 
subit des contraintes, fait apparaître des franges lorsque la lumière polarisée la 
traverse. Ces franges sont liées aux contraintes (fig. 2). 



Fig. 2. — Schéma de l'étude de la photo-élasticité par transparence (modèle en plexiglas). 
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— soit par réflexion. Une couche de matière plastique spéciale est déposée 
sur la pièce réelle qui peut être une pièce osseuse. La colle qui sert à faire adhérer 
ce revêtement est rendue réfléchissante grâce au mélange de particules d’alumi¬ 
nium. Dans ces conditions la lumière qui est émise par une source est polarisée 
par un premier filtre dit « polarisant ». Elle traverse ensuite deux fois le revête¬ 
ment, puis un nouveau filtre dit « analyseur ». Les franges qui apparaissent sont 
liées aux contraintes réelles de la structure observée (fig. 3). 


Fig. 3. — Schéma de l'étude de la 
photo-élasticité par réflexion (ma¬ 
tière plastique collée sur la pièce 
rélle). 




Fig. 4. — Isochromes. 

a) Chargement radial sur une étoile à 4 branches. 

b) Modèle en résine d’un plateau porte-satellites d’une boîte de transmission. 














326 


D. POITOUT 


Le modèle (surtout plexiglas, araldite, bakélite, dékorite) mis en charge et 
examiné en lumière polarisée se garnit de lignes continues noires et colorées qui 
indiquent la direction des flux de forces et la grandeur des contraintes subies par 
le modèle. 

En l’absence de sollicitation mécanique, le revêtement reste gris foncé témoi¬ 
gnant d’une contrainte nulle. 

Les franges colorées sont proportionnelles dans leur ordre d’apparition à la 
contrainte et il existe des teintes dites sensibles (passage du rouge au bleu pour la 
première, du rouge au vert pour les suivantes). 

Le passage de la deuxième teinte sensible indique une contrainte double de la 
première, la troisième le triple et ainsi de suite. 

Les points ayant même contrainte de cisaillement maximum sont tous situés 
sur une même frange colorée ou isochrome (fig. 4). 

En supprimant un quart d’onde devant les filtres d’analyse on obtient des iso¬ 
clines qui sont les lieux des points dont les directions principales de contraintes 
sont parallèles à deux directions fixes indiquées par les graduations de l’instru¬ 
ment (fig. 5). 



Fig. 5. — Exemple sur prothèse dentaire. 

a) Modèle avant découpe des logements des dents d’ancrage. 

b) Modèle terminé. 
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Le calcul de l’ordre, c’est-à-dire du nombre des teintes sensibles passées en 
un point donné lorsque la charge de la pièce est portée progressivement de 0 à la 
valeur finale, permet de mesurer les contraintes subies par le matériau lors d’un 
effort progressif (fig. 6). 



Fig. 6. — Essai statique sur modèle transparent des deux dernières lombaires. 

a) Modèle photoélastique sous chargement. 

b) Sections droites (antéro-postérieure) des vertèbres après figeage des « contraintes » en posi¬ 
tion débout et assise et observation en lumière polarisée. 

Les zones de rupture peuvent être prévues et se manifestent habituellement à 
45° des contraintes maximales. Toutefois la structure hétérogène et fibrillaire de 
l’os ainsi que l’aspect tourmenté de son relief rendent les interprétations difficiles. 

Jauges d’extensométrie électrique . — Si l’on considère un fil que l’on soumet à 
une traction, dans les limites de son domaine élastique, il s’allonge sous l’effet de 
la charge cependant que sa section diminue (fig. 7a). 

Si E est l’allongement relatif, le diamètre subit une diminution relative soit 
— uE (u = coefficient de poisson du métal). 

Comme la résistance d’un fil conducteur est proportionnelle à sa résistivité 
(constante pour le métal utilisé), à sa longueur, et inversement proportionnelle à 
sa section, on peut donc, en mesurant les différentes résistances, en déduire les 
déformations. 

^ = ^"7 R = résistance 
a r a ai a (p = résistivité 

Par dérivations logarithmiques. _ = _ü + __: \ = longueur 

R 9 1 s s = section 

d’ou ^ = K ^ 

Ces propriétés permettent de réaliser des capteurs qui vont transformer une 
grandeur physique quelconque (pression, force, accélération) en déformation d’une 
pièce dite « corps d’épreuve ». Des jauges collées sur celles-ci détectent ces défor- 
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Fig. la. — Jauges d'extensométrie électrique. 



Fig. 1b. — Jauges de contrainte collées sur la pièce dite « corps d'épreuve ». 
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mations en vue de la mesure de la grandeur physique ou pour agir sur des disposi¬ 
tifs régulateurs (fig. 7b). 




/A /a 

Fig. 8. — Anisotropie de l’os. 

A gauche : le module d’Young est égal dans toute l’épaisseur de la corticale : les contraintes 
maximales sont périphériques. 

A droite : le module d’élasticité diminue de l’endoste vers le périoste : les contraintes sont 
donc également réparties dans la corticale osseuse. 
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II. - PROPRIÉTÉS MÉCANIQUES DU TISSU OSSEUX 

Anisotropie. — L’os est une fois et demie à deux fois plus résistant en com¬ 
pression qu’en traction. Ceci se retrouve dans le caractère variable de son module 
d’élasticité. 

Si la corticale présentait un égal module d’Young dans toute son épaisseur, 
les contraintes varieraient proportionnellement aux déformations et les couches 
osseuses périostées et sous-périostées qui sont les plus déformées seraient éga¬ 
lement les plus sollicitées (fig. 8). 

Mais le module d’Young diminue de l’endoste au périoste, ce qui tend à égali¬ 
ser les contraintes intra-osseuses : 

— face endostée : E = 26 000 MPa 

— face périostée : E = 14 000 MPa 

Le module d’Young est également variable suivant l’âge, le sexe, le type d’os 
(l’os spongieux a un module d’élasticité égal au 1/3 de celui de l’os cortical) et le 
type de force appliquée : 

— en traction : E = 20 000 MPa 

— en compression longitudinale : E = 12 000 MPa 

— en compression radiale : E = 6 000 MPa 

— en torsion : E = 6 000 MPa 

L’os est donc très peu résistant en torsion et en compression radiale. 

Viscoélasticité. — Un os continue à se déformer sous une charge pendant 
55 jours, au bout de ce délai la déformation atteint 153 % de celle obtenue en 
2 minutes. 

Ce qui revient à dire qu’exprimé en force l’os a une plus grande résistance 
pour les efforts rapides que pour les efforts lents, et qu’exprimé en travail il faut 
plus d’énergie pour rompre un os lentement que rapidement. 


III. - APPLICATIONS ANATOMO-CLINIQUES 

Généralités . — Si l’on augmente les forces appliquées en compression sur un 
os, on observe une hypertrophie osseuse et quand l’équilibre est obtenu on arrive 
au stade de croissance maximum. Mais si les forces sont trop importantes il se 
produit une lyse osseuse (fig. 9). 

En revanche, si les forces diminuent sur l’os (alitement, apesanteur, paraly¬ 
sie), on observe la survenue d’une ostéoporose et d’une fragilisation de celui-ci 
puis éventuellement un retour progressif à la normale sous certaines conditions 
(cf. 2 e partie, chapitre 7). 

Expérimentalement les études effectuées par Bassett sur l’action de l’0 2 et du 
C0 2 sur des cultures cellulaires soumises à un champ électrisé (ce qui entraîne 
l’apparition de contraintes) et baignant dans des liquides oxygénés ou non ont 
montré que : 

— si le taux d’O z est important on obtient du tissu osseux, 

— si le taux d’0 2 est moyen on obtient du tissu cartilagineux, 

— si le taux de C0 2 est important on obtient du tissu fibreux. 
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Fig. 9. — Lyse du Merckel par hyper-appui du 
bouclier prothétique et descellement cotyloïdien. 



l’ostéogenèse n’est donc possible, grâce aux ostéoblastes sécrétant l’osseine, 
que s’il existe un degré d’oxygène suffisant et si le milieu est neutre mécanique¬ 
ment (fixation stable du foyer de fracture). 

Les articulations. — On ne peut réaliser industriellement deux sphères si par¬ 
faites que la pleine s’enclenche dans la vide de façon exacte afin que tous les 
points soient situés à égale distance les uns des autres. 

Si deux surfaces ne sont pas parfaitement congruentes les isostatiques 
convergent vers ces points de contact et des forces considérables s’y exercent 
entraînant rapidement des déformations. 

La nature pallie ce problème en interposant un matériau plastique qui est le 
cartilage. Ce cartilage est lui-même recouvert par la synovie qui répartit éga¬ 
lement les contraintes. Le polyéthylène ne peut remplacer le cartilage articulaire 
car il se détruit rapidement au contact de ce dernier (fig. 10). 

De plus les articulations étant toujours plus volumineuses que la diaphyse, le 
liquide synovial répartit encore mieux en contrainte. 

L’une des insuffisances de la théorie de Pauwels est certainement le fait 
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Fig. 10. — Destruction en quelques mois d'une surface prothétique convexe en polymère placée au 
contact d'une surface cartilagineuse . 

qu’elle néglige les forces induites par les muscles périarticulaires qui sont de véri¬ 
tables serre-joints articulaires et contribuent à augmenter les charges et les 
contraintes sur les extrémités articulaires. 


♦ 



Fig. 11. — Comparaison de modèles métalliques et osseux primatiques triangulaires soumis à des 
contraintes verticales de compression : 

— le prisme triangulaire métallique s’évase, 

— le prisme triangulaire osseux se condense. 
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Les os longs 

Le tibia : peut être considéré à la coupe comme un prisme triangulaire. Mais 
si un prisme triangulaire métallique mis en compression, perd de sa hauteur et 
s’évase à partir d’un certain poids. 

En revanche le tibia, lui, sous l’influence d’une charge croissante, voit ses 
faces se rapprocher. Ceci rend encore plus efficace l’insertion des muscles sur ses 
faces car ils contrebalancent cette déformation (fig. 11). 

Le même processus est d’ailleurs observé au niveau du bassin. 

Le péroné : est très postérieur par rapport au tibia et sa courbure est inversée 
par rapport à celle de la face postérieure du tibia. 

La membrane inter-osseuse n’a pas qu’un rôle de séparation entre les loges 
musculaires antérieures et postérieures mais une action essentiellement mécanique. 

Du point de vue biomécanique, c’est le péroné qui est l’os le plus important 
des deux os de la jambe, car si le tibia n’a qu’un rôle de transmission des contrain¬ 
tes en flexion et extension, c’est le péroné qui intervient essentiellement dans la 
transmission des forces en rotation : mouvement dans lequel 1 os est le plus fragile. 

Le fémur : les deux zones en traction et en compression s’enroulent l’une 
autour de l’autre en spirale de haut en bas de la diaphyse dans le sens anti-horaire 
pour le fémur droit et horaire pour le fémur gauche (fig. 12). 



Le fémur se fléchit sur toute sa hauteur de telle façon qu’à chaque niveau la 
valeur maximale de la compression excède celle de la traction. 
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L’analyse mathématique des contraintes osseuses aboutit à des valeurs telle¬ 
ment élevées qu’il est difficile de comprendre que l’os résiste aux conditions 
habituelles d’utilisation. 

Une charge de 100 kilos appliquée sur la tête d’un fémur engendre une 
contrainte théorique de compression de 220 kilos/cm 2 à 5 cm sous le petit tro¬ 
chanter. 

Pourtant ce même fémur va pouvoir, sans se rompre, subir une charge cépha¬ 
lique de 900 kilos ce qui suppose une contrainte théorique de 9 x 220 kilos soit 
1 980 kilos/cm 2 . 

Ce résultat revêt un caractère nettement paradoxal si l’on sait que la 
contrainte de rupture sur une éprouvette de traction prélevée à cet endroit ne 
dépasse pas 850 kilos (expériences de Blaimont). 

En fait l’hétérogénéité physique de l’os adulte a été mise en évidence par 
microdurimétrie et ne varie pas selon les lois du hasard. 

La dureté diminue de l’endoste au périoste (région périphérique) c’est-à-dire 
des zones de faibles vers les zones de fortes déformations qui apparaissent au 
cours de la sollicitation physiologique. 

Ceci implique que puisque les zones les plus déformées sont aussi les plus 
défavorables, il s’en suit un nivellement des contraintes ou, pour le moins une 
tendance à l’égalisation de celles-ci sur le plan de section. Ceci confirme la notion 
que le module de Young est donc bien variable. 

Rôle biomécanique des poutres composites os-muscle . — Si l’on connaît la 
symbiose de l’os et du muscle dans le plan du moment comme dans celui de la tro- 
phicité, il semble important d’insister sur leur nécessaire association mécanique 
pour tenter d’expliquer la résistance d’un segment déterminé à des efforts parfois 
considérables. 

Par définition les poutres composites sont l’association de 2 matériaux diffé¬ 
rents unis solidairement et qui partagent les efforts d’après leur module d’élasticité 
et leur moment d’inertie. 

Prenons comme exemple les contraintes développées dans les deux os de 
l’avant bras par une charge de 20 kg placée dans la main. Si l’on considère que les 
deux os de l’avant bras sont maintenus à 90° simplement par les fléchisseurs du 
coude (biceps et brachial antérieur) comme les câbles d’une grue, les contraintes 
s’exerçant en traction Comme en compression sont de l’ordre de 2,5 tonnes ce qui 
est bien trop élevé pour la résistance du squelette. 

De même si l’on considère que ce sont les autres fléchisseurs (comme le long 
supinateur) qui agissent, les contraintes dépassent les trois tonnes. 

S il y a partage des efforts entre les 2 premières composantes, les équivalents 
en traction ou compression pure, passent à 1 tonne pour la traction et 1,5 tonne 
pour la compression (expériences de Bonnel et Rabischong). 

Les muscles n’agissent donc pas sur les leviers squelettiques à la façon des 
cables d’une grue, mais réalisent avec eux un système solidaire permettant de 
résister aux efforts qui leur sont imposés (fig. 13). 

Le muscle en contraction a modifié ses dimensions et son module d’Young. Il 
vient se plaquer étroitement sur les éléments squelettiques. 

Le solide unique ainsi réalisé obéit à la loi de flexion des poutres composites, 
mais ses conditions de travail changent : la ligne neutre se déplace et atteint la 
jonction du plan osseux avec la formation musculaire ce qui place le plan osseux 
en dessous de la ligne neutre, c’est-à-dire dans la zone qui travaille en compression 
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Fig. 13. — Schématisation de Vaction des muscles fléchisseurs de l’avant-bras selon les câbles 
d’une grue. 

alors que le plan musculaire se trouve dans celles qui sont soumises à la traction 
(fig. 14). 


ANT. 



Fig. 14. — Déplacement de la ligne neutre au niveau de l’avant-bras lors de la mise en charge. 

La partie antérieure (musculaire) est soumise à des forces de traction. 

La partie postérieure (osseuse) est soumise à des forces de compression. 

Le calcul indique alors 130 kg/cm 2 en compression au niveau de la poutre 
composite, ce que peut parfaitement supporter l’os. 

Au total. — La mesure de la déformation d’un matériel peut être prévue et 
même enregistrée (grâce à des jauges de contraintes par exemple). 

Les tracés obtenus lors de la mobilisation sont caractéristiques du mouve¬ 
ment effectué et l’amplitude des déformations est le témoin de la sollicitation du 
matériel. 
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Au-delà d’un seuil critique, la défaillance de l’implant est à craindre. 

La mesure des déformations de l’implant permet également d’apprécier 
l’évolution de la consolidation de la fracture. 


ANCRAGE DES IMPLANTS 
J. P. Meyrueis* 


La chirurgie orthopédique utilise deux types d’implants : 

— les uns sont destinés à l’ostéosynthèse ; 

— les autres aux remplacements articulaires. 

La fixation de ces implants à l’os joue un rôle fondamental dans leur tenue. 


I. - ANCRAGE DES IMPLANTS POUR L'OSTÉOSYNTHÈSE 


A foyer ouvert une ostéosynthèse doit être stable. Cette stabilité est obtenue 
par un matériel dont l’ancrage doit résister aux contraintes. La stabilité doit en 
effet rester parfaite pendant toute la durée de la consolidation. Il y a en perma¬ 
nence une course de vitesse entre la consolidation et la faillite du matériel. 


1° Ostéosynthèse par plaques 

Les vis. — Les qualités mécaniques d’une plaque d’ostéosynthèse ne sont à 
prendre en compte que si la fixation à l’os par des vis est parfaite [10]. Sous 
l’effet des contraintes qu’elles subissent ces vis peuvent se rompre, se dévisser, ou 
s’arracher par destruction du filet osseux. Il existe au niveau des vis deux types de 
contraintes (fig. 1) : 

— des contraintes de cisaillement qui tendent à rompre la vis au niveau de la 
jonction plaque — os ; 

— des contraintes longitudinales ou de traction-compression qui tendent à 
l’arracher. 

Ces deux types de contraintes ont 3 origines : 

a) Le vissage. — Il provoque des contraintes longitudinales dans l’os au cours 
du serrage. Ces contraintes visibles en photoélasticimétrie ont été bien étudiées 
par Blaimont, Halleux, Opdecam et Coutelier [1]. Ils ont montré qu’un serrage 
excessif des vis entraîne des modifications de structure à type d’écrasement osseux 


* Professeur, Chirurgien des Hôpitaux des Armées, e.r., Clinique Saint-Michel, Place du 
4 septembre, 83100 Toulon. 
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Contraintes 


Force appliquée 


Flexions 



Fig. 1. — Les deux types de contraintes. 


ou de fissures pouvant aboutir à une destruction de leur ancrage. L’os qui est 
beaucoup plus élastique que la vis va se comprimer au cours du vissage comme un 
ressort (fig. 2). Ce ressort exercera ensuite une contrainte permanente sur le filet de 
la vis tendant à chasser celle-ci vers le bas et à plaquer sa tête contre la plaque. 
Cette dernière exerce une force de rappel dirigée en sens inverse. La plus grande 
partie des contraintes dues au vissage s’épuisent en frottement entre la tête de vis 
et la plaque. 

Si un serrage excessif entraîne une nécrose de la zone d’appui du filet osseux, 
le ressort sera détendu, les contraintes de vissage annulées et le blocage de la vis 
supprimé. Celle-ci va alors se dévisser. L’utilisation d’un tournevis dynamomé¬ 
trique est donc souhaitable pour doser la force de serrage des vis. Ce sont les con¬ 
traintes de vissage qui assurent le blocage de la vis. 



Fig. 2. — Contraintes de vissage et contraintes longitudinales dues aux mouvements. 





































338 


J.P. MEYRUEIS 


b) Les mouvements du membre provoquent soit des contraintes de cisaillement 
soit des contraintes longitudinales. Ces dernières s’ajoutent algébriquement à 
celles du vissage. 

- Si les contraintes dans l’os au contact de la vis se font dans le même sens 
que les contraintes de vissage, elles augmentent celles-ci. La pression du filet 
osseux sur le filet de la vis peut devenir considérable et entraîner une nécrose ou 
un écrasement osseux. La vis peut alors s’arracher sans s’être dévissée. L’ostéopo¬ 
rose favorise ce phénomène. 

- Si les contraintes dans l’os au contact de la vis se font en sens inverse des 
contraintes de vissage, elles diminuent celles-ci et peuvent les annuler. La vis est 
alors débloquée. 

La poursuite des mouvements va entraîner dès que la vis est débloquée un 
effet de matage, c’est-à-dire des petits mouvements verticaux qui écrasent l’os. Ces 
mouvements verticaux sont automatiquement transformés en rotation dans le sens 
du dévissage. La vis se dévisse et devient inefficace. C’est alors sa voisine qui 
supporte les contraintes et va subir le même sort à moins qu’un plâtre ou que la 
consolidation osseuse arrêtent le processus. 

Les mesures nous ont montré [9] que les vis les plus sollicitées sont celles qui 
sont proches du foyer (fig. 3). Il existe à ce niveau deux couples de forces intenses 
surtout lorsque le foyer est large. 

Lorsque celui-ci est simplement impacté les contraintes de traction sont par- 



Fig. 3. - Les contraintes longitudinales (traction-compression) sur les vis. La plaque F.V. 
correspond à une plaque à flexibilité variable, c’est-à-dire amincie à ses extrémités. 
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Fig. 4. — Contraintes 
longitudinales dues aux 
mouvements et leur 
transformation partiel¬ 
le en cisaillement par 
l'impaction et surtout 
par la compression. 


FOYER LARGE 



tiellement transformées en contraintes de cisaillement pour les mouvements du 
montage qui se font dans le sens opposé à la plaque. Le risque de dévissage dimi¬ 
nue (fig. 4). 

Les vis des extrémités de la plaque sont très sollicitées en raison de la brutale 
discontinuité élastique entre l’os sain et l’os rigidifié par l’implant. L’amincisse¬ 
ment des extrémités de la plaque c’est-à-dire la création d’une plaque à flexibilité 
variable diminue les contraintes de traction et leurs variations dans les vis des 
extrémités. Ceci avait bien été mis en évidence dans une étude théorique que nous 
avions présentée [9, 10] en 1978 avec G. Bonnet et E. de Bazelaire (fig. 3 et 5). 
Elle faisait apparaître 2 groupes de couples de force : 

— le premier d’intensité moyenne est placé sur les vis distales quel que soit 
l’état de l’os, dans le cas de plaques classiques. Il disparaît quand on modifie le 
profil de la plaque de manière à la rendre convenablement à flexibilité variable ; 

— le deuxième groupe de couples, très intenses est situé dans le cas de foyers 
larges sur les vis proches du foyer de fracture. Il est indépendant de la forme de la 
plaque et disparaît lorsque l’os est consolidé. 
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Fig. 5. - Les principaux couples de force (contraintes longitudinales). 


les variations de contraintes de part et d’autre du point 0 (absence de contraintes 
de cisaillement) sous l’influence des mouvements du membre. La compression 
transforme également une grande partie des dangereuses contraintes longitudina¬ 
les dues aux mouvements en contraintes de cisaillement (fig. 4). 

Les plaques\ — Lors d’une ostéosynthèse par plaque le maintien de la stabilité 
initiale du montage est menacé par la mobilisation des vis. Diminuer les contrain¬ 
tes que celles-ci supportent présente donc un intérêt considérable. 

Il existe un procédé simple pour diminuer les contraintes de cisaillement sup- 
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portées par les vis : la création d’aspérités sur la face osseuse des plaques. C’est le 
principe des plaques adhérentes que nous avons mis au point en 1976 (fig. 6) [8]. 

Le coefficient de frottement entre une plaque banale et l’os est faible. Sous 
l’action des mouvements du membre, la plaque a tendance à glisser et à cisailler 
les vis. 

Une plaque dont la face juxta osseuse est rugueuse, c’est-à-dire recouverte 
d’aspérités, a en revanche un coefficient de frottement avec l’os très élevé. 

Les vis servent alors surtout à appliquer la plaque contre l’os. Les 
mouvements transmis à la plaque par un fragment osseux sont transmis à l’autre 
fragment non seulement par les vis mais aussi par la totalité de la plaque. Une 
étude expérimentale par photoélasticimétrie nous a confirmé que les contraintes de 
cisaillement supportées par les vis sont divisées en moyenne par 3 (fig. 7). 


Serrage = 15 inch - pound 

Cisaillement 



Fig. 7. — Modification des contraintes de cisaillement par les plaques adhérentes. 


D’autres travaux ont montré depuis, que la création d’aspérités avait un effet 
imprévu et bénéfique en permettant une néovascularisation rapide entre les aspé¬ 
rités (fig. 8 et 9). 


2° Ostéosynthèse par clous 

Lorsque l’ostéosynthèse par clou se fait à foyer fermé une stabilité absolue du 
foyer de fracture n’est plus indispensable. Elle le devient à nouveau si le foyer a 
été ouvert ou lors des grandes comminutions. 
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Fig. 5. - Les principaux couples de force (contraintes longitudinales). 


les variations de contraintes de part et d’autre du point 0 (absence de contraintes 
de cisaillement) sous l’influence des mouvements du membre. La compression 
transforme également une grande partie des dangereuses contraintes longitudina¬ 
les dues aux mouvements en contraintes de cisaillement (fig. 4). 

Les plaques. — Lors d’une ostéosynthèse par plaque le maintien de la stabilité 
initiale du montage est menacé par la mobilisation des vis. Diminuer les contrain¬ 
tes que celles-ci supportent présente donc un intérêt considérable. 

Il existe un procédé simple pour diminuer les contraintes de cisaillement sup- 



PLAQUE NORMALE 



PLAQUE RUGUEUSE ADHÉRENTE 


Fig. 6. — Principe des plaques adhéren¬ 
tes rugueuses. 
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portées par les vis : la création d’aspérités sur la face osseuse des plaques. C’est le 
principe des plaques adhérentes que nous avons mis au point en 1976 (fig. 6) [8]. 

Le coefficient de frottement entre une plaque banale et l’os est faible. Sous 
l’action des mouvements du membre, la plaque a tendance à glisser et à cisailler 
les vis. 

Une plaque dont la face juxta osseuse est rugueuse, c’est-à-dire recouverte 
d’aspérités, a en revanche un coefficient de frottement avec l’os très élevé. 

Les vis servent alors surtout à appliquer la plaque contre l’os. Les 
mouvements transmis à la plaque par un fragment osseux sont transmis à l’autre 
fragment non seulement par les vis mais aussi par la totalité de la plaque. Une 
étude expérimentale par photoélasticimétrie nous a confirmé que les contraintes de 
cisaillement supportées par les vis sont divisées en moyenne par 3 (fig. 7). 


Serrage : 15 inch - pound 

Cisaillement 



Fig. 7. — Modification des contraintes de cisaillement par les plaques adhérentes. 


D’autres travaux ont montré depuis, que la création d’aspérités avait un effet 
imprévu et bénéfique en permettant une néovascularisation rapide entre les aspé¬ 
rités (fig. 8 et 9). 


2° Ostéosynthèse par clous 

Lorsque l’ostéosynthèse par clou se fait à foyer fermé une stabilité absolue du 
foyer de fracture n’est plus indispensable. Elle le devient à nouveau si le foyer a 
été ouvert ou lors des grandes comminutions. 
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Zone mal vascularisée 
sous les plaques classiques. 


Néo vascularisation sous 
une plaque adhérente. 


Fig. 8. 


Fig. 9. 


L’ancrage se fait essentiellement par appui du clou sur les corticales. Le 
classique schéma de Kuntscher (fig. 10) est en fait très théorique. Le clou ne prend 
appui qu’en certaines zones et bloque souvent très mal la rotation. 



Fig. 10. — Le principe du clou de charpentier. D’après Kuntscher. 


De nombreux procédés ont été mis au point pour tenter d améliorer son 
ancrage : 

a) L’alésage : il augmente la qualité du coincement élastique transversal en 
augmentant la surface de contact os-clou. 

b) Les modifications de forme en particulier l’adoption des clous losangiques 
rainurés ou de clous fascieulés (Butel) qui améliorent la tenue en rotation. 

c) Le verrouillage qu’il s’agisse du simple verrouillage proximal par une 
plaque ergot de Geneste ou du verrouillage par vis transfixiantes aux deux extré¬ 
mités du clou proposé par Grosse et Kempf. Le clou ne tourne plus dans l’os. Un 
effort important peut cependant entraîner une torsion du clou (fig. 11). 

Bonnel [2] propose de modifier l’obliquité de la vis supérieure de verrouillage 
en l’orientant dans l’axe du col fémoral pour mieux répondre aux forces d’arrache¬ 
ment au niveau du fémur. 
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a b 

Fig. 11. — Clou verrouillé. Modification théorique de Bonnel. 
a) Montage statique, b) Montage dynamique. 


Poitout [12] réalise un verrouillage distal par forage à la mèche à travers le 

clou. 


II. - ANCRAGE DES PROTHÈSES 

Le problème essentiel de la longévité des prothèses articulaires réside dans la 
qualité de leur ancrage osseux. 

Les premières prothèses furent mises en place sans fixation particulière. 

Il est rapidement apparu qu’il était très souhaitable de les ancrer solidement. 
Deux grandes techniques s’opposent : 

— la fixation avec ciment; 

— la fixation sans ciment. 


1° Fixation avec ciment 

a) Le ciment — C’est Charnley qui en 1958 eut l’idée d’utiliser le polyméthyl- 
méthacrylate (PMMA) pour fixer les prothèses, ouvrant ainsi une ère nouvelle en 
chirurgie orthopédique. 

Il existe différents types de ciments de composition assez voisine. Ils varient 
essentiellement par leur viscosité et la présence d’antibiotiques ou d’opacifiants. 
La technique d’utilisation du ciment a une grande influence sur ses propriétés et 
sur sa fiabilité. Les deux composants qui se présentent l’un sous forme de liquide, 
l’autre sous forme de poudre, sont mélangés au moment de l’utilisation. Pendant 
sa polymérisation, c’est-à-dire en pratique son durcissement, le ciment passe par 
différents états : 
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— mélange, 

— travail — modelage, 

— prise. 

Au cours de la prise, une élévation considérable de température se produit 
pouvant atteindre 110 degrés centigrades au centre d’une boule de ciment. Cette 
élévation de température a été accusée de provoquer des lésions de nécrose 
thermique au niveau de l’os. 

En fait cette élévation de température dépend surtout de l’épaisseur de 
ciment. Les études de Sih, Connely et Berman [13] montrent qu’une épaisseur de 
5 mm est nécessaire pour atteindre des températures dangereuses pour l’os. Pour 
Huiskes R. et Slooff T.J. [6] une épaisseur de 2,5 mm et une température de 
départ des composants de 15° centigrades éliminent tous les risques. 

Une pénétration du ciment dans les travées d’os spongieux est indispensable 
pour obtenir un bon ancrage car le ciment ne possède aucune propriété adhésive. 
Il réalise seulement un ancrage mécanique dans les anfractuosités osseuses. Cette 
pénétration nécessite l’insertion du ciment sous pression grâce à une seringue pour 
le fémur et à un compresseur cotyloïdien pour le cotyle. Elle est facilitée par 
l’utilisation d’un ciment à basse viscosité. Pour obtenir une injection du ciment 
sous pression dans le fémur il faut également obturer le canal médullaire 
au-dessous de l’extrémité de la queue. Les cavités osseuses doivent être brossées et 
séchées avant l’insertion du ciment. Entre la plus mauvaise et la meilleure des 
techniques d’utilisation la différence des résistances au descellement a été évaluée 
expérimentalement à 800 %. 

La pénétration du ciment dans l’os spongieux grâce à la mise en place sous 
pression crée un nouveau matériau composite ciment-spongieux dont les pro¬ 
priétés mécaniques sont particulières et intermédiaires entre celles du ciment et 
celles de l’os spongieux. La résistance du ciment augmente pendant 7 jours après 
sa mise en place. Elle décroît ensuite très lentement. 

Le module d’élasticité du ciment est compris entre celui de l’os spongieux et 
celui de l’os cortical : 


os spongieux 
polyéthylène 
ciment 
os cortical 
titane 

Chrome-Cobalt 


Modules d’élasticité 
340 MPa 
500 MPa 
2 500 MPa 
20 000 MPa 
110 000 MPa 
200 000 MPa 


34 kg/mm 2 
50 kg/mm 2 
250 kg/mm 2 
2 000 kg/mm 2 
11 000 kg/mm 2 
20 000 kg/mm 2 


Le renforcement par fibres de carbone améliore de 30 % les qualités mécani¬ 
ques du ciment. Ces procédés de renforcement sont en cours d’expérimentation. 


b) Mise en œuvre. — Lors de la mise en place de prothèses totales cimentées de 
hanche l’essentiel au niveau du fémur est de posséder un grand nombre de tailles de 
prothèses permettant de choisir une queue introduite à frottement dur et bloquée 
mécaniquement. Le ciment ne joue qu’un rôle accessoire. 

La fixation du cotyle en revanche n’est pas résolue de façon satisfaisante. Le 
taux de descellements cotyloïdiens varie considérablement suivant les auteurs. 
Après 10 ans d’implantation : 

— 14 % d’images préoccupantes pour Charnley [5], 

— Kempf et l’équipe de Schvingt [7] rapportent 47 % de migrations. 
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En matière de prothèses totales de hanche le problème de demain est cotyloï- 

dien. 

Il est d’un grand intérêt de savoir comment améliorer la fixation des pièces 
cotyloïdiennes. Le recouvrement métallique préconisé par Carter et Harris [4] est 
d’usage courant aux États-Unis. Le pourcentage des descellements diminue mais 
demeure de 7,3 % à plus de 5 ans de recul selon Harris. Des progrès sont donc 
encore nécessaires. C’est dans cette optique que nous avons réalisé une étude 
expérimentale de la fixation cotyloïdienne par ciment. Les conclusions de cette 
étude sont les suivantes : 

Préparation du cotyle. — Expérimentalement la résistance au descelle¬ 
ment augmente avec le nombre des trous d’ancrage et non avec leur taille. Il est 
préférable de réaliser 3 ou 4 orifices de taille moyenne ne dépassant pas 8 mm de 
diamètre et de multiples trous à la mèche de 4,5. 

Vis pilotis. — Le scellement sur des vis fixées directement dans le cotyle 
sans trou d’ancrage est moins résistant que la fixation classique. 

La mise en place de vis pilotis dans les trous d’ancrage à la manière de 
Schneider empêche le descellement des plots de ciment. Elle n’améliore pas 
cependant la résistance générale au descellement pour une contrainte brutale car 
les plots se rompent à leur base (fig. 12). 


Fig. 12. — Vis pilotis classique. 


Au contraire si les vis pilotis dépassent de 3 mm dans la cavité cotyloïdienne 
(fig. 13), la résistance au descellement est augmentée d’un tiers. Les plots ne 
cassent plus au niveau de leur base. Si les contraintes augmentent le ciment finit 
par se rompre autour des vis. On peut utiliser ce dépassement des vis pour régler 
l’épaisseur du ciment (fig. 14). 

Le ciment. — L’augmentation de l’épaisseur du ciment de 1 à 3 mm améliore 
de 1/5 la résistance au descellement à condition que cette épaisseur soit 
concentrique. Nos résultats dans ce domaine concordent avec ceux de Indong- 
Oh [11]- Cette recherche d’épaisseur n’est intéressante que pour les grandes 
cavités cotyloïdiennes. Pour les petits cotyles l’amincissement du polyéthylène qui 
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en résulterait favoriserait le fluage et de ce fait le descellement. Les inconvénients 
seraient supérieurs aux avantages. 

Armature. — Si les ciments supportent bien les contraintes en compression, 
ils ne résistent aux contraintes en traction que grâce à une armature. C’est le 
principe du ciment armé. Or les études de Walt [15] à Minnéapolis ont montré 
qu’à l’exception de la zone des cornes, la plus grande partie de la couche de 
ciment de fixation du cotyle prothétique travaille en traction. Il faut donc armer le 
ciment. Les vis pilotis dépassant dans la cavité cotyloïdienne constituent un pre¬ 
mier stade d’armature partielle. 

Nous connaissons d’autre part les excellents résultats obtenus avec l’arma¬ 
ture étendue réalisée par les anneaux de soutien de Müller dans les reprises. Les 
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volumineuses têtes de vis de 8 mm utilisées ont l’inconvénient de latéraliser le 
cotyle en polyéthylène dont le pôle supérieur est en général découvert. La rigidité 
de l’anneau supprime la mobilité des cornes cotyloïdiennes dont Teinturier [14] a 
rappelé récemment l’importance. 

Les ingénieurs sont formels : l’armature du ciment ne doit pas être limitée 
aux reprises mais systématique. 

Nous avons donc recherché la meilleure armature possible : 

— Le vissage au fond du cotyle par 5 vis de 3,5 de 2 lames métalliques en 
croix de 2 cm de large sur 1 mm d’épaisseur, sans trou d’ancrage, suivi de la mise 
en place d’un cotyle en polyéthylène cimenté augmente de 50 % la résistance au 
descellement. 

— L’idéal théorique est une coquille métallique vissée. Nous avons fendu sa 
partie basse afin de respecter l’élasticité des cornes cotyloïdiennes. Le rebord est 
découpé en languettes modelables (fig. 15). Des plots placés sur la convexité per¬ 
mettent la pénétration du ciment derrière la coquille. Les orifices multiples sont 
prévus pour des vis de 3,5 mm et de 4 mm à tête de 6 mm. La saillie modérée de 
ces têtes permet de régler l’épaisseur du ciment et de centrer le cotyle en polyé¬ 
thylène. Les mesures montrent que le vissage de cette grille multiperforée dans le 
cotyle, suivi de la mise en place d’un cotyle en polyéthylène cimenté sans trou 
d’ancrage double la résistance au descellement. Cette armature cotyloïdienne élas¬ 
tique permet à la fois la fixation dans un rebord de cotyle dysplasique par retour¬ 
nement d’une languette, l’appui de greffons et la couverture du cotyle en poly¬ 
éthylène. Elle facilite par ailleurs la reconstruction anatomique du cotyle osseux 
dans les reprises (fig. 16, 17, 18). 



Fig. 15. — Armature cotyloïdienne 
élastique. 










Fig. 18. — Armature cotyloïdienne élastique . 
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Les résultats des études théoriques et des mesures physiques expérimentales 
concordent : dans les arthroplasties totales de hanche la fixation des cotyles 
cimentés doit systématiquement comporter une armature du ciment. 


2° Fixation sans ciment 


Le pourcentage élevé des descellements a conduit certains chirurgiens à 
essayer de mettre au point une fixation directe sans ciment des pièces prothétiques. 

— R. Judet a fait appel à des porosités du métal. 

— D’autres auteurs ont créé des cavités entre des billes de taille variable. 
L’expérimentation et les résultats cliniques ont prouvé la repousse osseuse dans 
ces cavités. Mais cette repousse incontestée provoque d’énormes difficultés en cas 
de sepsis lorsqu’il s’agit d’enlever la prothèse. Il existe par ailleurs environ 20 % 
de douleurs fémorales mal expliquées. 

— G. Bousquet propose une prothèse dont la partie fémorale est vissée ce qui 
semble permettre son ablation en cas de nécessité. 

Les difficultés de fixation des cotyles cimentés ont conduit à l’utilisation de 
cotyles vissés. Certains sont coniques et nécessitent un taraudage préalable. 
Plusieurs types de cotyles sphériques auto-taraudants sont en cours d’expérimen¬ 
tation. Il s’agit d’un chapitre nouveau de la chirurgie articulaire. 
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LES FIXATEURS EXTERNES 
PRINCIPES D’UTILISATION 

J.P. Meyrueis*, A. Cazenave**, M. Cameli** 


L’ostéosynthèse par fixateurs externes est née en Belgique au début du siècle 
(Lambotte, 1902). Son principe est de reporter en dehors des téguments l’essentiel 
du matériel d’ostéosynthèse. Des fiches ou des broches fixées dans les fragments 
osseux, à travers les parties molles sont solidarisées par un support externe. 


I. - LES PRINCIPAUX FIXATEURS 

Plusieurs dizaines d’appareils sont commercialisées à l’heure actuelle. 

Certains très simples doivent être mis en place, en général, à foyer ouvert, 
après réduction du foyer de fracture. Ils ont l’avantage de la rigidité. 

a) Le fixateur de Judet — Il est composé d’une cornière traversée par des fiches 
de 5 mm, bloquées par un ressort ou une contreplaqué (fig. 1). 

b) Le fixateur tubulaire de PAO. - C’est un cadre formé par des broches de 
Steinmann transfixiantes, reliées à des tubes d’union par l’intermédiaire de mâ¬ 
choires orientables (fig. 2). 

D’autres plus complexes sont utilisables à foyer fermé ou à foyer ouvert. La 
réduction peut être réalisée après la mise en place de l’appareil. Ils perdent en rigi¬ 
dité ce qu’ils gagnent en maniabilité. 


* Professeur, Chirurgien Orthopédiste des Armées, e.r., Clinique Saint Michel, Place du 4 
Septembre, 83000 Toulon. 

** Service d’Orthopédie-Traumatologie (Pr Cameli), Hôpital Sainte Anne, 83800 Toulon- 
Naval. 
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a) Le plus connu est l’appareil d’Hoffmann. - Il comporte des fiches, des 
poignées à rotules et des barres d’union. La mobilité des barres à l’intérieur des ro¬ 
tules permet de s’adapter à toutes les situations anatomiques (fig. 3). 





a) Comparaison des poignées d’Hoffmann (à gauche) et ALJ (à droite). 

b) Plaque « à noix ». ALJ. 
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b) Le fixateur A L J est un fixateur d’Hoffmann surdimensionné pour augmen¬ 
ter la rigidité du montage. Il possède en outre des « plaques à noix » pour les 
fixations épiphysaires (fig. 4). 

c) Le fixateur d’IUizarov est un concept nouveau. Les fiches sont remplacées 
par des broches mises en tension. Elles s’appuient sur un appareil circulaire 
(fig. 5). 

d) Le fixateur Orthofix permet des fixations relativement stables grâce à des 
fiches de gros calibre (fig. 6). 



Le fixateur du service de santé est constitué par des fiches fixées directement 
à des tubes par des vis à fond plat. 

Il peut être utilisé à foyer ouvert après réduction du foyer de fracture. Un 
système de barres d’union, colliers et articulations permet par ailleurs de 
l’employer à foyer fermé et de réduire après mise en place de l’appareil. Dans ce 
cas la rigidité souhaitée peut être obtenue à volonté en ajoutant un autre tube pon- 
tant le foyer avant sa réduction. 

Aussi maniable que l’appareil d’Hoffmann, le Fixateur du Service de Santé 
permet d’obtenir à la demande une stabilité supérieure aux appareils du premier 
groupe (fig. 7). 
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Fig. 7. — Fixateur du Service de Santé des Armées. 


II. - INDICATIONS 


On peut les classer en : 

a) Indications indiscutables. — Ce sont les fractures ouvertes au stade III de la 
classification de Cauchoix et Duparc : 

— les pseudarthroses infectées 

— les arthrodèses sur arthrite suppurée 

— les allongements de membres. 

b) Les indications discutées : 

— un certain nombre de fractures ouvertes au stade II 

— les disjonctions pubiennes. 
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c) Indications très discutables : 

- Les fractures ouvertes au stade I et les fractures fermées compte-tenu du 
risque septique sérieux au niveau des fiches et des dangers lors d’une réinterven¬ 
tion éventuelle. 

Il existe peut-être quelques exceptions comme : 

— Les fractures complexes de l’extrémité inférieure du radius que le fixateur 
permet de distracter. 

— Les ostéosynthèses d’ostéotomies. 


III. - PRINCIPES GÉNÉRAUX 

Stabilité et instabilité du foyer. — Le symposium présenté à la 57 e réunion de 
la SOFCOT en 1982, a précisé la notion de stabilité du foyer de fracture : 

Un foyer est stable lorsqu’il n’existe pas de micromouvements perceptibles à 
son niveau. Inversement, il est instable lorsque ces micromouvements persistent. 
La stabilité doit toujours être testée après l’ostéosynthèse en mobilisant vigoureu¬ 
sement le membre. 

Si à foyer fermé, une instabilité modérée du foyer est acceptable la consolida¬ 
tion faisant alors appel au cal périosté qui tolère les micromouvements, il n’en est 
pas de même à foyer ouvert. Dans ce cas la consolidation doit faire appel au cal 
cortical qui exige une immobilisation absolue du foyer de fracture. 

Les fixateurs externes sont en règle générale utilisés à foyer ouvert. L’ostéo¬ 
synthèse réalisée doit donc impérativement stabiliser celui-ci. 

Le choix de la rigidité des montages . - Dans une fracture transversale 
simple, la majorité des contraintes passe dans l’os grâce au contact des corticales. 
Les contraintes sur les fiches peuvent alors être réduites de 97 % comme l’a 
montré Chao [2]. 

Un montage simple est alors suffisant pour obtenir l’indispensable stabilité. 
Le fixateur sert essentiellement à protéger le foyer réduit des contraintes extérieu¬ 
res. 

Dans une fracture comminutive avec perte de substance osseuse, par contre, 
toutes les contraintes passent dans le fixateur. S’il est impossible d’obtenir une 
stabilité absolue, il faut chercher par tous les moyens à limiter l’instabilité en 
augmentant au maximum la rigidité du montage (fig. 8). 

Les moyens de rigidjfication des montages 

a) Les fiches. - La photoélasticimétrie montre que les plus sollicitées sont 
celles qui sont proches du foyer. La stabilité de celui-ci dépend de leur flexibilité et 

peut être calculée d’après les formules : F = 1/3 (fig. 9). 

Diamètre. — Pour rigidifier le montage il faut donc diminuer le numérateur 
c’est-à-dire la distance os-fixateur et augmenter le dénominateur, c’est-à-dire le 
moment d’inertie en augmentant le diamètre des fiches. 

D’un calibre de 4 mm, les classiques fiches d’Hoffmann sont incontestable¬ 
ment trop flexibles pour la fixation d’un foyer du membre inférieur. 
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Fig. 8. — Choix de la rigidité du montage. 

Fracture simple : les contraintes passent essentiellement dans l’os. 

Fractures comminutives (photo a et b) : la totalité des contraintes passent dans le fixateur. 



Fig. 9. — Rigidité des fiches : 

Le montage est d’autant plus satisfaisant que la flèche F est faible sous l’action de la contrainte P. 
L = Distance entre le fixateur et la surface osseuse. 

E = Module d’élasticité de la fiche. 

I = Moment d’inertie. 

D = Diamètre de la fiche. 
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La majorité des auteurs a adopté à ce niveau des fiches de 5 mm qui permet¬ 
tent un gain de rigidité de l’ordre de 50 %. D’autres préfèrent même un calibre de 
6 mm ; c’est le cas de Wagner. Pour éviter de fragiliser l’os par des orifices trop 
volumineux, Lortat-Jacob [8] a conçu des fiches à double section : 6 mm et 
4,5 mm alors que de Bastiani [5] a créé pour POrthofix des fiches coniques 
(fig. 10). 



JUDET MEYRUEIS BONNEL A.L.J. WAGNER ORTHOFIX 


Fig. 10. — Différents types de fiches. 

Ancrage. — La solution du filetage interrompu popularisée par les fiches 
d’Hoffmann, crée en général un double filetage osseux dans la première corticale. 
Lorsque le 2 e filetage de la fiche arrive à son niveau il ne retrouve en effet qu’ex- 
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Fig. 11. — Fiches à forage direct. 

a) Le filetage continu entraîne un éclatement de l’os cortical. 

b) Le filetage interrompu type Hoffmann fragilise la première corticale en créant un double 
filetage. 
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ceptionnellement le premier pas de vis. Il doit donc en refaire un second ce qui 
diminue la tenue de la fiche. Il est préférable de choisir un filetage continu. L’expé¬ 
rimentation a montré que cela imposait un forage préalable à la mèche. En effet 
avec des fiches comportant une pointe pour forage direct et un filetage continu la 
vitesse de pénétration de la pointe est inférieure à la progression du pas de vis 
dans la première corticale. La pointe écarte donc les deux corticales jusqu’à écla¬ 
tement. De telles fiches ne seraient utilisables qu’en os spongieux ou porotique 

(fig. Il)- 

Nombre. — La rigidité du montage augmente avec le nombre de fiches. 

La position. — Avec Mayaudon, nous avons recherché expérimentalement 
en 1979, l’écartement idéal des fiches. La position serrée telle qu’elle est réalisée 
dans l’appareil d’Hoffmann est mauvaise. 

La disposition préconisée par Judet ; deux fiches près du foyer et une à dis¬ 
tance lui est préférable. 

Des mesures montrent que le meilleure montage comporte une fiche près du 
foyer, une à grande distance et une intermédiaire à mi-distance des précédentes. 
Seuls les appareils de type tube ou cornière permettent un écartement satisfaisant 
(fig. 12). 
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Pig. 12. — L ecarîement des fiches. La 
meilleure disposition est figurée en C. 
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Fixation. — De nombreux fixateurs comportent une couche de matière iso¬ 
lante entre les fiches et les poignées porte-fiches. 

Les mesures que nous avons réalisées avec Combes en 1983 [3] montrent 
que la suppression de la matière isolante, à notre avis superflue, entraîne un gain 
de stabilité de 17 %. 

Les appareils de type Judet ou du Service de Santé ne possèdent pas de 
poignées porte-fiche mais une fixation directe des fiches dans une barre d’union de 
très gros calibre, ce qui explique la très grande stabilité des montages obtenus. La 
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fixation directe et individuelle de chaque fiche par une vis à fond plat est certaine¬ 
ment la plus pratique et la plus sûre. 

b) Les barres d’union. - La stabilité des montages augmente avec leur calibre. 
Le diamètre le plus courant est de 8 mm. Il a été porté à 10 mm par Lortat-Jacob. 
L’appareil du service de santé, utilise une barre d’union de 18 mm. 

c) La distance os-fixateur. — Elle constitue l’élément primordial de la stabilité 
pour tous les types d’appareils. Le fixateur doit être placé le plus près possible de 
l’os, c’est-à-dire de la peau. 

Les études mécaniques nous ont montré que la stabilité augmente de 4 fois en 
passant de 5 à 2 cm et de 7 fois en passant de 5 à 1 cm de la surface osseuse 

(fig- 13). 



Fig. 13. — La distance os fixateur. L'appareil doit être placé le plus près possible de l'os. 


d) Les montages. — Ils associent plusieurs fixateurs pour chercher à améliorer 
la stabilité du foyer de fracture. 

L’école Montpelliéraine avec Vidal, Adrey, Connes et Bonnel[l, 10] a 
parfaitement codifié les montages de l’appareil d’Hoffmann. Ils distinguent par 
ordre de rigidité croissante les montages : 

— unilatéral, 

— bilatéral, 

— double cadre quadrangulaire, 

— triple cadre quadrangulaire 10 fois plus stable que le précédent, 

— triple cadre triangulaire 2,5 fois plus stable que le triple cadre quadrangu¬ 
laire (fig. 14). 

Notre école de Toulon [3, 6, 9, 11] a précisé les montages du fixateur externe 
du Service de Santé* et leurs rigidités respectives. Elle croît progressivement dans 
l’ordre suivant : 

— fixateur unique, 

— montage en V, 

— montage triangulaire, 

— montage triangulaire renforcé (fig. 15). 


FESSA. 
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Unilatéral Bilatéral 


"double cadre" 
Quadrangulaire 
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Fig. 14. — Montages d'Hoffmann-Vidal, d’après Chao et Vidal. 


L’utilisation du V et de ses dérivés donne une stabilité supérieure à celle que 
procurent les cadres transfïxiants. Le montage triangulaire du FESSA est 2,6 fois 
plus stable que le triple cadre triangulaire d’Hoffmann-Vidal. Le montage triangu¬ 
laire renforcé l’est 5 fois plus. La stabilité obtenue par l’appareil d’Ilizarov est 
encore mal connue et fait l’objet de travaux en cours. 



Fig. 15. — Montages du fixateur du Service de Santé des Armées. 


Dynamisation . — Nous avons proposé en 1980 la notion de dynamisation 
des montages de fixateurs externes. 

Le principe de base est qu’une stabilité maximale est nécessaire à la forma¬ 
tion du cal. Elle permet une reprise rapide de la marche dès l’apparition de celui- 
ci. Le retour des contraintes de charge dans l’os accélère sa formation. Mais cette 
rigidité doit être secondairement atténuée conformément aux lois de Wolf. On 
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peut ainsi limiter les risques de fractures itératives et la fréquence des greffes 
spongieuses complémentaires. 

Cette dynamisation se fait par assouplissement progressif des montages. 
Possible avec le Hoffmann en enlevant progressivement les barres du double ou 
du triple cadre, cette technique a été mise au point pour le FESSA par des études 
mécaniques précises (fig. 16). 



Fig. 16. — Dynamisation du fixateur du Service de Santé. 
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BIOMÉCANIQUE DES OSTÉOSYNTHÈSES 
PAR PLAQUES VISSÉES 


D. POITOUT* 


Une fracture est une discontinuité provoquée par une surcharge. Celle-ci est 
par principe instable. 

L’ostéosynthèse permet d’obtenir une stabilisation temporaire de la fracture. 
Mais seule l’ossification du foyer de fracture est capable de réaliser la stabilisa¬ 
tion définitive de la fracture. 

L’expérience de la chirurgie orthopédique et traumatologique permet de choi¬ 
sir avec précision, le type d’ostéosynthèse à pratiquer ainsi que le matériel à 
utiliser. La connaissance des principes biomécaniques des ostéosynthèses complète 
par des données physiques et mathématiques, ces notions empiriques. L’ostéosyn¬ 
thèse par plaque vissée amène la mise en place d’un système mécanique simple 
dans son principe : une plaque et des vis. En fait ce système travaille en asymétrie 
sur une substance osseuse hétérogène dans sa structure et son comportement méca¬ 
nique. 

Si l’on réalise une stabilité absolue c’est-à-dire sans mouvement interfragmen¬ 
taire, on obtient une ossification « perprimam » avec pénétration directe à travers 
le trait de fracture des ostéones « soudant » les fragments osseux l’un à l’autre. Si 
en revanche il n’y a pas d’appui sur la corticale opposée à la plaque, une fracture 
de fatigue du matériel peut se produire. 

Des contraintes de l’ordre de 500 kg/mm 2 s’appliquent sur la plaque, si un 
espace de 30 à 60 mm persiste entre les fragments osseux. Même s’il ne persiste 
qu’un diastasis de 1 mm, le moment est de 40 kg/mm 2 ce qui peut entraîner la 
survenue d’une rupture de la plaque. Il faut donc souligner l’importance de la 
rigidité du montage pour que la fracture consolide lorsque l’on utilise une plaque 
vissée. 

Une pseudarthrose ne pourra être guérie par un simple plâtre car les mouve¬ 
ments interfragmentaires sont encore trop importants. 


I. - PRINCIPES DES OSTÉOSYNTHÈSES PAR PLAQUE 

Buts, — Elle permet la reprise précoce des mouvements actifs, la restauration 
intégrale de l’os dans sa forme primitive ainsi que la soudure per primam des 
fragments osseux. 


* Professeur à l’Université d’Aix-Marseille II, Chef du Service de Chirurgie Orthopédique et 
Traumatologique, CHU Nord, Chemin des Bourrely, 13015 Marseille. 
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Sollicitations mécaniques agissant sur le matériel 

a) En cas de traction axiale. - L’asymétrie du montage induit au niveau de la 
plaque une flexion qui amène un bâillement du foyer du côté opposé à la plaque. 

Ce couple de flexion est d’autant plus important que l’axe de la traction est 
éloigné de la plaque et que cette traction est intense. 

En traction les contraintes s’exerçant dans la plaque et les déformations 
induites sont 100 fois plus élevées qu’en compression. 

b) En cas de compression axiale. - S’il y a impaction et appui cortical opposé, 
20 % de l’effort seulement passe par la plaque ; le reste des contraintes s’exerce 
directement sur le foyer de fracture, ce qui favorise son ossification (fig. 1 a, b). 



a 


Fig. 1. — Sollicitation de la plaque en compression axiale selon le degré de stabilité du montage. 

a) Appui cortical opposé — 20 % des efforts passent par la plaque. 

b) Diastasis au niveau du trait de fracture — tous les efforts passent par la plaque. 

La contrainte exercée sur la corticale située sous la plaque, est multipliée par 
0,25 alors qu’elle est multipliée par 1,5 au niveau de la corticale opposée à la 
plaque. 

S’il existe un diastasis au niveau du trait de fracture, toutes les contraintes 
passent par la plaque qui n’est pas assez résistante et se casse (fig. 2). 

c) En cas de sollicitation en flexion, trois cas sont possibles (fig. 3 a, b, c) : 

— Cas le plus défavorable : la plaque est située du côté de la concavité (c’est- 
à-dire dans la zone soumise à une compression) : il y a ouverture de fracture. 






























Fig. 2. — Rupture de matériel par sollici¬ 
tation excessive de la plaque du fait 
d'une absence d'appui cortical interne. 



Fig 3. — Sollicitation de la plaque en flexion. 

a) Plaque située du côté de la compression : ouverture du foyer. 

b) Plaque située du côté de la traction : compression du foyer. 

c) Plaque située sur une face perpendiculaire au plan de sollicitation : contraintes maximum 
dans les vis. 
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Si la plaque a la forme d’une tuile, elle majore sa résistance à la flexion. En 
effet, la résistance d’une plaque à la flexion est proportionnelle au cube de son 
épaisseur. En faisant donc passer son épaisseur de 2 à 3 mm, sa résistance à la 
flexion est multipliée par 3. 

— Quand la plaque est située du côté de la convexité , les contraintes sont 
faibles car elle est sollicitée en traction et l’os en compression (d’où l’intérêt de 
placer une plaque dans la région externe du fémur ou sur la face antéro-interne du 
tibia par exemple), à condition bien sûr qu’il existe un appui cortical opposé. 

— Si la plaque est située sur la face perpendiculaire au plan de sollicitation ; 
celle-ci résiste bien du fait de sa grande épaisseur relative, mais ce mouvement 
est très défavorable pour les vis d’autant plus qu’elles sont rapprochées les unes 
des autres et qu’elles sont peu nombreuses. 

La section utile de la plaque doit cependant être considérée au niveau des 
trous des vis. 


II. - BASES THÉORIQUES DE LA COMPRESSION 

L’os comme la plaque, sont des matériaux viscoélastiques déformables qui 
sont comparables à des ressorts. 

Deux principes sont fondamentaux : les notions de précontraintes et de 
friction de l’interface os-plaque. 

Précontrainte . — Les mouvements de flexion entraînent des forces d’ouverture 
au niveau de la fracture et les forces de compression s’opposent à ces mouvements 
d’ouverture. 

S’il n’existe pas de précontrainte, les vis vont bouger et entraîner une résorb- 
tion osseuse. 

Si l’on procède à une compression sur un os long avec une plaque rectiligne, 
on observe une compression importante sous la plaque et au contraire une ouver¬ 
ture de l’autre côté de la fracture (fig. 4). 



Fig. 4. — Compression trop importante sans pré contrainte de la plaque = ouverture au niveau de 
la corticale opposée et nécrose osseuse sous la plaque. 

En effet, seulement 20 % de la surface des fragments osseux situés sous la 
plaque en compression sont en contact et le fait d’augmenter la tension dans la 
plaque ne fait qu’augmenter cette asymétrie (fig. 5). 

Il faut donc, précourber la plaque afin que la compression commence par la 
corticale opposée à celle-ci (courber d’environ 5°). En se redressant, la plaque, 
répartit harmonieusement les contraintes sur toute la surface de la fracture. 
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Fig. 5. — Trajectoire des isoclines siégeant au niveau du foyer de fracture d'un montage en 
compression sans pré-contrainte de la plaque. 


Pour effectuer cette compression on 
peut utiliser 

soit la clef à cardans : force 50 kg/cm 2 
soit la clef anglaise : force 150 kg/cm 2 

La compression n’est toutefois pas 
possible s’il existe une perte de subs¬ 
tance importante du côté opposé. 

Cette perte du substance devra être 
comblée par une autogreffe spongieuse et 
il sera nécessaire de retarder la mise en 
charge jusqu’à la consolidation. 

Il faut également essayer de mettre 
une plaque du côté opposé aux muscles 
qui tiennent. Au niveau du tibia, par exem¬ 
ple, la face externe, qui travaille en com¬ 
pression, et la face postérieure dans ses 
deux tiers supérieurs, doivent être respec¬ 
tées, quand cela est possible. 

Si la fracture est oblique, il faut 
d’abord mettre une vis à compression selon 
une direction oblique comprimant la frac¬ 
ture. Sa direction doit suivre la bissectrice 
entre la perpendiculaire à la diaphyse et la 
perpendiculaire au trait de fracture, sinon 
on observe un glissement des fragments 
osseux (fig. 7). 


Fig. 6. — Plaque tibiale placée sur sa face antéro- 
externe (désinsertion musculaire + travail en 
compression = ouverture antéro-interne et pseu¬ 
darthrose). 
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Fig. 7. — Direction optimale d'une vis à compression 
fixant une fracture oblique longue ou spiroïde. 


Friction . — Les irrégularités de la face profonde des plaques adhérantes à 
l’os, s’opposent aux mouvements de cisaillement de celles-ci et diminuent les 
contraintes situées à l’interface os-métal. 

Les contraintes de cisaillement subies par les vis sont alors considérablement 
diminuées. 

De très nombreux types de rugosités sont envisageables : 

— On peut essayer de shooper les plaques par projection au chalumeau, mais 
des essais ont montré une corrosion notable après séjour de 4 à 5 mois dans une 
solution saline. Par ailleurs les shoopages risquent d’être rétentif à l’échelle 
microscopique ce qui peut poser des problèmes d’ablation. 

— Les rugosités de type « pointes de diamant » semblent être mieux adaptées 
mais il faut obtenir entre les pointes une surface plane pour ne pas constituer 
d’amorce de rupture. 

— Des rugosités électrolytiques irrégulières et de faibles dimensions sont 
également utilisables. 


III. - FIXATION STABLE DE LA VIS DANS L'OS 


Pour que la plaque soit solidarisée le mieux possible à l’os, il y a nécessité 
absolue d’un contact étroit entre la plaque et la vis. 

On a donc avantage à ce que le centre de gravité de la tête de la vis soit 
située le plus bas possible dans la plaque pour diminuer le bras de levier de flexion 
induit par l’état de tension dans la plaque (fig. 8). 



Fig. 8. — Contraintes exercées sur les vis selon 
le siège du centre de gravité de la tête. 


L’importance des contraintes exercées sur la vis est très différente selon que 
le plan de séparation os-plaque passe à fond de filet ou au niveau du diamètre 
maximum. En effet, la résistance de la vis à la flexion croit comme le cube de son 
diamètre. 

La résistance à la traction des vis est optimale quand la surface de section 
des filets est d’l/6 e de l’espace séparant 2 filets (fig. 9). 

L’utilisation de vis autotaraudeuses (Maconor, Danis, Judet) peut entraîner 
un phénomène d’éclatement de l’os qui induit une transformation fibreuse inadap¬ 
tée à la tenue de la vis, ce que le taraudage du trou évite en principe si toutefois les 
pas de vis reprennent bien les mêmes rainures que celles laissées par le taraud, ce 
qui n’est pas constant. 
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Fig. 9. — Contraintes trop importantes exercées sur les vis ayant entraîné leur rupture. Défaut 
d’appui cortical opposé à la plaque. 



Fig. 10. — Courbe comparant la force d’arrachement de la vis et la densité radiologique de l’os. 
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La force d’arrachement de la vis dans l’os peut être mesurée comparative¬ 
ment à la dureté de l’os, à l’épaisseur de sa corticale et sa densité radiologique. La 
seule corrélation qui a été retrouvée est celle de la force d’arrachement par rapport 
à la densité radiologique, celle-ci est linéaire (fig. 10). 

D’où l’intérêt des recherches effectuées dans le cadre de l’utilisation d’un 
tournevis dynamométrique réglé sur une cellule photoélectrique appréciant la 
densité radiologique de l’os. 

Le serrage des vis doit être adapté à chaque cas ; si l’on dépasse le moment 
de serrage maximum, les filets osseux se cassent puis se nécrosent et les vis ne 
tiennent plus dans leur logement (fig. 11). 



Fig. 11. — Évolution du couple de torsion en fonction de la force de serrage de la vis. Lorsque Von 
dépasse le moment de serrage maximum les filets osseux se cassent puis se nécrosent, source 
d'instabilité de la vis. 
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La valeur du couple pour laquelle survient une destruction du logement de la 
vis est une fonction linéaire de la densité de l’os. 



Fig. 12. — Évolution de la force de compression en fonction du temps. 



Fig. 13. — Si Von utilise en abscisse le logarithme du temps la courbe devient une droite. 
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La force axiale des vis est proportionnelle au couple de torsion (environ 
200 kg). 

S’il n’existe pas de compression du foyer de fracture, les micro-mouvements 
de la plaque vont entraîner une mobilité des vis avec zone de résorption périphé¬ 
rique et formation de cartilage autour de la vis. 

Une vis trop serrée est génératrice d’un système de franges concentriques qui, 
si la plaque est mince ou le trou proche du bord, peut engendrer un cisaillement 
dangereux pour la plaque, surtout si elle est étroite ou à trous décalés. 

IV. - STABILITÉ DU MONTAGE EN COMPRESSION 

Si l’on étudie l’évolution de la force de compression, grâce à une plaque 
munie de jauge de contraintes, on s’aperçoit que celle-ci est efficace encore après 
consolidation osseuse, mais est de 50% inférieure à la force de compression 
initiale vers la 9 e semaine. Cette force décroit d’abord rapidement puis de moins 
en moins vite (fig. 12 et 13). 

Lors de la marche l’os se déforme légèrement ce qui entraîne des efforts sur 
les vis, qui ont tendance à se dévisser. 

S’il existe une infection au niveau de l’ostéosynthèse celle-ci diminue de façon 
importante la force de serrage (fig. 14). 


Kp 



Fig. 14. — Diminution de la force de serrage due à l'apparition d'un sepsis. 
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V. - INFLUENCE DE LA DIRECTION DU TRAIT 
SUR LE MONTAGE EN COMPRESSION 

Plus l’angle que fait le trait de fracture avec l’axe de l’os est petit, et plus la 
force de compression diminue. Si l’on considère que la perte de force est de 0 
quand le trait de fracture est parfaitement transversal, la perte de compression est 
également de 0 dans ce cas. En revanche, si l’obliquité du trait atteint 30°, la 
perte de force est d’environ 50 % et la perte de compression dépasse 75 % (fig. 15). 



Fig. 15. — Influence de la direction du trait de fracture sur le montage en compression. 

a) Trait transversal : perte de force O, perte de compression O. 

b) Traits obliques : pertes de force et de compression considérables. 


VI. - EFFETS BIOLOGIQUES DE L'UTILISATION DE PLAQUE VISSÉE 

Des troubles vasculaires s’observent sous la plaque qui est entourée d’une 
zone avasculaire. 

Le premier jour post-opératoire, la plus grande partie de la corticale n’est pas 
vascularisée (fig. 16). 

A partir du quinzième jour post-opératoire, presque toute la corticale est 
revascularisée par l’intermédiaire de vaisseaux provenant du canal médullaire. A 
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Fig. 16. — Troubles vasculaires entraînés par le 
vissage d'une plaque. Zone d'hypovascularisation 
située sous la plaque et la débordant (environ 1/3 
de la plaque) de part et d'autre. 


condition cependant que le foyer soit stable et qu’il n’y ait pas de micro¬ 
mouvement. 

Sous la plaque le tissu cortical se transforme en 4 à 7 semaines en tissu 
spongieux du fait des nouvelles conditions biomécaniques locales. La corticale 
disparaît car la plaque, du fait de sa faible plasticité, surprotège l’os mécanique¬ 
ment, faisant disparaître ainsi les sollicitations nécessaires à l’organisation de sa 
construction. Cette transformation spongieuse persiste 12 à 18 mois après l’abla¬ 
tion de la plage d’ostéosynthèse et fragilise l’os. 

Dans la zone corticale sous-jacente à une plaque, la perte mécanique varie de 
50 à 80 %. La plus grande perte étant due à la plaque la plus épaisse. 

L’os « se défend » en construisant de part et d’autre des bords de la plaque, 
des murs de tissu cortical qui rigidifient le segment osseux. Il ne faut pas les 
enlever lorsqu’on pratique l’ablation du matériel sous peine de voir se produire 
une nouvelle fracture. 


VII. - AU TOTAL 


Les ostéosynthèses par plaque vissées ont été largement employées pour trai¬ 
ter toutes sortes de fractures dont elles ont bien souvent assuré la consolidation. 

Leur technique de mise en place est cependant relativement difficile et leurs 
indications sont de plus en plus limitées aux contre-indications des enclouages 
centro-médullaires et des fixateurs externes. 
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PRINCIPES DE L’UTILISATION DES CLOUS 
C ENTRO-MÉDULLAIRES 


I. Kempf*, J.-F. Kempf** 


I. - INTRODUCTION 

A l'heure actuelle , deux conceptions du traitement des fractures diaphysaires 
s'affrontent encore: 

— celle des partisans de la fixation rigide , à foyer ouvert, dont le mode le 
plus accompli reste la vis et la plaque à compression permettant une soudure 
autogène, 

— et celle des « encloueurs » pour qui le respect de la zone fracturaire par le 
foyer fermé, la mise en place d’un tuteur au niveau de l’axe neutre de la diaphyse, 
mécaniquement le plus efficace, autorisant une certaine élasticité, constituent un 
« plus » incontestable vis-à-vis du foyer ouvert. 

Sur le plan de la biologie de la consolidation , les idées ont évoluées : le 
dogme de la fixation la plus rigide possible est très sérieusement remis en cause 
par les résultats obtenus par des méthodes de contentions plus élastiques, quelles 
soient orthopédiques (Sarmiento), ou chirurgicales comme la fixation d’Illizarov, 
la plaque à flexibilité variable ou l’enclouage, dans ses versions classiques 
(Kuntscher) ou modernes avec le concept du verrouillage et de la dynamisation. 


II. - HISTORIQUE 

Certes l’idée du tuteur centro-médullaire comme moyen de stabilisation des 
fractures est plus ancienne, mais la paternité de l’enclouage centro-médullaire à 
foyer fermé doit être sans discussion possible attribuée à Gerhard Küntscher , qui 
a tout à la fois fixé les grands principes de la méthode, conçu le matériel néces¬ 
saire à sa bonne réalisation et enfin initié les évolutions et les perfectionnements de 
sa méthode lui permettant de résister à l’épreuve du temps. 

Rappelons les étapes essentielles de ses travaux : 

1940 : première présentation d’un clou fémoral au 64 e congrès de la société 
allemande de chirurgie ; 

1952 : apport de l’alésage permettant l’utilisation d’un clou de plus grand 
diamètre. 


* Professeur à l’Université de Strasbourg, Chef de Service, Centre de Traumatologie de Stras¬ 
bourg, 10 avenue Baumann, 67400 Illkirsch-Graffenstaden. 

** Chef de Clinique - Assistant des Hôpitaux, Service d’Orthopédie-Traumatologie (Pr Schwingt), 
Hôpital Haute Pierre, CHU, 67098 Strasbourg. 
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C’est encore lui en 1972 qui ouvrit la voie du verrouillage par la conception 
du clou à détension, dont l’idée fut reprise par Klemm et Schelmann en Allema¬ 
gne, Kempf et Grosse en France. 


III. - ASPECTS MÉCANIQUES ET DE L'ENCLOUAGE 

Les règles édictées par G. Küntscher et qui sont toujours valables, de 
l’enclouage centro-médullaire sont : 

— la mise en place d’un clou creux et fendu de diamètre suffisant, 

— après alésage , 

— et à foyer fermé. 

Le clou . — La forme originale donnée par Küntscher et qui reste la caracté¬ 
ristique des clous actuels, est celle d’un clou creux, de section en forme de feuille 
de trèfle, présentant une fente longitudinale continue (Küntscher) ou partiellement 
fermée à ses extrémités (clou A.O., clou de Grosse et Kempf). 

De nombreuses variantes ou contre-façons ont vu le jour : clou de charpen¬ 
tier rond et plein de Rocher, clou en V, en U, à section quadrangulaire, étoilée, 
etc... Elles ne prennent, pour la plupart, pas en compte les principes de Küntscher. 

— Le clou centro-médullaire, en tant de tuteur central , apparaît mécanique¬ 
ment supérieur à toute autre synthèse, nécessairement excentrée par rapport à 
l’axe de la diaphyse. Il offre donc une rigidité en flexion et en compression impor¬ 
tante, proportionnelle à la puissance 3 de son diamètre. Néanmoins, il ne peut 
prendre en compte les contraintes en flexion déterminées par la remise en charge 
complète du membre inférieur, et ses caractéristiques en torsion restent médiocres. 

L étude du complexe os-clou : modifie les données du problème. 

a) L \alésage est indispensable pour transformer le canal médullaire en forme 
de sablier en un cylindre creux acceptant un clou de diamètre suffisant. Par 
contre, il a comme inconvénient de diminuer la tenue en rotation. 

b) Pour Küntscher , la bonne tenue du clou centro-médullaire s’explique par 
Venclavement élastique transversal (elastische Verklemmung) à la manière d’un 



Fig. 1. - D’après G. Küntscher. 
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clou de charpentier qui tient grâce au resserrement autour de lui des fibres du bois 
(fig- 0- 

c) En réalité , plusieurs mécanismes concourent à la stabilité d’une fracture 
synthèsée par clou centro-médullaire : 

— Vengrènement des surfaces fracturaires, 

— Y ancrage épiphysaire dans l’os sous-chondral, comme l’ont bien montré 
Sedel et Aubriot, 

— les haubans musculaires , dont la disposition longitudinale apporte une 
compression du foyer de fracture. 

De plus, Jaeger et Kempf ont démontré que Yenclavement était surtout 
longitudinal par appui 3 points . 

d) Il apparaît donc que seules des fractures avec bon contact osseux, 
engrénées, stabilisées par un clou de diamètre suffisant, bien enclavé selon le 
principe 3 points et peut-être aussi transversalement au niveau des portions les 
plus rétrécies du canal médullaire, peuvent être considérées comme synthésées par 
un montage non seulement stable , c’est-à-dire autorisant la mobilisation précoce, 
mais aussi solide permettant l’appui complet. Cette situation idéale ne se 
rencontre qu’en cas de fracture transversale, médio-diaphysaire, d’un os long, situé 
à 3 cm au moins du début de l’évasement supérieur ou inférieur du canal médul¬ 
laire. 


e) L’enclouage de tous les autres types de fractures ne permet d’obtenir 
qu’un montage stable (fractures plus proximales ou distales) voire instables 
(fractures comminutives, étendues) imposant une immobilisation complémentaire. 

b) De nombreux artifices ont été décrits pour pallier cette instabilité : 

— adjonction de vis, plaque ou cerclage (on perd alors tous les avantages du 
foyer fermé), 

— association d’une immobilisation plâtrée ou d’une extension continue 
(enclouage d’alignement de Schwingt), 

— adjonction de broches (Hertzog), 

— clou à clavette de Judet, 

— clou à compression de Kaessmann, 

— clou fasciculé de Butel, 

— clou avec plaque-ergot de Geneste, 

dont le défaut commun est de ne pouvoir prévenir le télescopage. 

De leur côté, Huckstep, Colchero puis Vidal ont proposé un clou plein, 
verrouillé par des vis multiples, mais il impose en règle générale une ouverture 
large du foyer de fracture. 

Grosse et Kempf introduisent en France l’enclouage centro-médullaire avec 
verrouillage partant d’une idée de Küntscher encore réalisée de son vivant et 
reprise en Allemagne par Klemm et Schellmann, en perfectionnant le matériel et 
son ancillaire. 

Caractéristiques du clou verrouillé 

a) Son principe (fig. 2). — Tout en restant un enclouage centro-médullaire avec 
alésage et à foyer fermé, ces auteurs y ont adjoint des vis transfixiantes solidari¬ 
sant le tuteur métallique à l’os , permettant d’étendre les indications aux fractures 











Fig. 2. — Verrouillage, 
a) Statique, b) Dynamique. 


diaphysaires hautes, basses, obliques longues, spiroïdes, comminutives, ainsi 
qu’aux pertes de substance et aux pseudarthroses. 

Si une seule extrémité du clou est verrouillée par une vis, pour une fracture 
du 1/3 supérieur ou inférieur d’une diaphyse fémorale ou tibiale, le montage est dit 
dynamique : il évite la rotation et le contact fracturaire assure la stabilité longitu¬ 
dinale. La mise en charge est autorisée, assurant la compression intermittente du 
foyer de fracture sans risque de déplacement : le montage est solide. 

En revanche, si la fracture est comminutive, spiroïde longue, ou avec un gros 
3 e fragment, voire avec une perte de substance osseuse, il faut alors éviter non 
seulement la rotation, mais aussi le télescopage et verrouiller les 2 extrémités : 
c’est le montage statique , qui est stable, mais non solide, n’autorisant pas la 
remise en charge sous peine de risquer un bris de matériel (vis ou clou à la 
jonction clou-vis). Après un certain délai, il est possible de dynamiser ce montage 
pour ablation, selon le niveau de la lésion, des vis de verrouillage distal ou 
proximal. Cette dynamisation autorise alors la compression inter-fragmentaire et 
donc la corticalisation du cal. 
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b) Ses problèmes. - Ce clou n’a pas résolu tous les problèmes, en particulier 
au niveau du fémur, et des études récentes en laboratoire se sont attachées à y 
remédier. 

Le clou actuel, dérivé du clou A.O., présente une fente longitudinale et 
postérieure, interrompue en haut pour rigidifier l’extrémité supérieure et donner un 
ancrage suffisant à la vis de verrouillage. Malheureusement, cette fente, chère à 
Kuntscher, est responsable de faibles performances en torsion du clou, expliquant 
le vrillage souvent rencontré lors de sa mise en place, ce qui complique le 
verrouillage inférieur qui doit se faire par contrôle scopique. 

De plus, la jonction avec la partie non fendue était une zone fragile et dans 
certaines fractures du 1/3 supérieur du fémur, les contraintes en flexion étaient 
trop importantes et pouvaient occasionner une rupture à ce niveau. 

c) Son évolution. — Un clou sans fente a donc été conçu par Kempf, Grosse et 
collaborateurs, et testé par Renaud, Schaeffer et Willinger : il apparaît 20 fois plus 
rigide en torsion et son aptitude à supporter les charges en flexion est aussi 
meilleure. 

Les premiers résultats cliniques confirment ces résultats. 

Aspects biologiques de Venclouage centro-médullaire . — Ils sont indissocia¬ 
bles des aspects mécaniques car une ostéosynthèse se juge sur la façon dont elle 
assure le processus biologique de la consolidation osseuse. 

Le foyer fermé apporte à l’évidence, malgré la contrainte d’apprentissage et 
la rigueur que cela impose, le maximum de garantie concernant les 3 critères 
fondamentaux que doivent respecter toute ostéosynthèse : 

— limitation du risque septique, 

— respect de la biologie de la consolidation osseuse en évitant de toucher à 
l’hématome fracturaire, en supprimant tout dépériostage et donc toute atteinte à la 
vascularisation périostée des fragments, 

— préservation des qualités mécaniques de l’os, le clou n’entraînant jamais le 
phénomène de spongialisation de la corticale que l’on peut voir sous une plaque 
avec comme conséquence le risque de fracture itérative. 

Biologie de la consolidation osseuse suivant le type de traitement employé . — 
Trois enveloppes sont potentiellement ostéogéniques : le périoste , le contenu 
médullo-endosté et la corticale par l’intermédiaire de la formation de nouveaux 
canaux de Havers. 

a) Lors d'un traitement orthopédique , le processus de consolidation d’une 
fracture fermée est le suivant : apparition d’un cal périosté démarrant à distance 
du foyer et venant l’enjamber, suivi bien plus tard par un cal endosté, moins 
abondant. La corticale est elle, d’abord le siège d’une résorbtion des extrémités, 
suivie d’un remodelage avec creusement de canaux de Havers traversant le foyer. 

b) Avec une plaque d'ostéosynthèse , le processus est tout différent, et lorsque 
les conditions mécaniques sont idéales (contact osseux, montage rigide et en com¬ 
pression), il se produit ce que Danis appelait une « soudure autogène », ou selon 
Perren une « consolidation primaire ». Les enveloppes périostées et endostées 
n’interviennent que peu et ce n’est que par l’intermédiaire des corticales que se fait 
lentement la consolidation, sans cal périphérique , avec production immédiate d’un 
os lamellaire différencié. 
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c) Lorsqu'il y a enclouage centro-médullaire à foyer fermé, les conditions 
biologiques sont intermédiaires. 

Si la vascularisation endostée est momentanément détruite, le cal périosté est 
lui, abondant, de survenue rapide, mécaniquement solide et une néovascularisation 
médullaire peut réapparaître, Stürmer l’a bien montré. 

De plus les travaux de Zucman ont confirmé que l’alésage stimule la réaction 
ostéogénique périostée. Celle-ci est encore renforcée par la compression intermit¬ 
tente, lors de la marche, du foyer de fracture, qu’autorise le clou tout comme d’ail¬ 
leurs le plâtre de Sarmiento ou le fixateur élastique type Ilizarov. 

Une étude expérimentale de Sedel a établi la meilleure qualité mécanique du 
cal produit après enclouage, due d’une part au cal plus volumineux, d’autre part à 
une résistance par unité de surface plus importante, par rapport à la plaque. 

Le symposium de 1982 consacré à la question «La fixation d'une fracture 
doit-elle être rigide ou élastique ? » a bien montré l’intérêt d’une ostéosynthèse 
rigide en flexion et en torsion, mais autorisant une certaine élasticité en compres¬ 
sion. Ce cal périosté est d’ailleurs d’apparition retardée lorsque le montage est 
trop rigide comme c’est le cas par exemple, lors d’un clou verrouillé statique, et 
celui-ci se développe après dynamisation. 

Ainsi, les progrès en matière d’enclouage sont constants. Ils ne doivent pas 
faire oublier les grands principes édictés par le concepteur de cette méthode, 
G. Küntscher, qui apparaît plus que jamais un génial précurseur longtemps 
incompris. 
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RÉFLEXIONS SUR L’OSTÉOSYNTHÈSE CHEZ L’ENFANT 
J.M. Bouyala* et G. Bollini** 


La pratique de l’ostéosynthèse en général, croissante depuis quelques 30 ans, 
a permis d’immenses progrès concernant le matériel, en qualité et en tolérance. 

Mais si les risques se sont amenuisés, ils n’ont pas disparu et l’on assiste 
encore de nos jours à quelques désastres dont l’ostéosynthèse garde l’entière res¬ 
ponsabilité, ce qui condamne sa pratique désinvolte et impose pour la décider une 
grande prudence et une extrême vigilance. 

Quand il s’agit d’un enfant, et l’on aura en vue surtout l’enfant jeune, c’est-à- 
dire celui qui garde un important avenir de croissance, ces dangers sont bien plus 
redoutables, car s’y ajoutent ceux qui menacent précisément cette croissance 
future. 

Proposer une ostéosynthèse chez un enfant implique de connaître, bien sûr, et 
d’évaluer, autant que faire se peut, les risques encourus ; c’est la réaliser dans des 
circonstances bien définies et de façon particulière. C’est donc obéir à des règles, 
sévères, draconiennes même, dont le fondement et l’expression sont essentielle¬ 
ment le fruit de l’expérience et du bon sens. 

I. - LES DANGERS DE L'OSTÉOSYNTHÈSE 


Il s’agit bien souvent en fait des dangers de la chirurgie mais l’ostéosynthèse 
n’étant pas encore réalisable sans intervention, sans ouverture si minime soit elle, 
elle doit rester le responsable à incriminer et assumer ses responsabilités. 

Ces dangers sont de deux ordres : ceux que l’on peut voir en général et ceux 
particuliers à l’enfant. 


* Professeur à l’Université d’Aix-Marseille II - Chef du Service de Chirurgie orthopédique 
pédiatrique, Hôpital de la Timone-Enfants, Boulevard Jean Moulin, 13385 Marseille Cédex 5. 

** Praticien Hospitalier, Service de Chirurgie orthopédique infantile (Pr Bouyala), Hôpital de la 
Timone-Enfants, Boulevard Jean Moulin, 13385 Marseille Cédex 5. 
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Dangers en général. — Certains relèvent de l’inadaptation du matériel, mal 
choisi ou mal posé : « débricolage », dégradation par bris, incurvation, détériora¬ 
tion progressive (fig. 1). 

D’autres sont le fait d’une mauvaise technique : erreurs de montage, défauts 
d’alignement, associations de matériaux différents, montages en attitude vicieuse 
(fig. 2, 3). 

Si la présence d’un matériel ralentit toujours la consolidation et en accroît les 
délais, il peut néanmoins survenir des retards, voire des pseudarthroses. L’éton¬ 
nant pouvoir de consolidation de l’enfant ne doit jamais être le prétexte d’une 
technique approximative, d’un « à peu près », la pseudarthrose existe chez lui : 
quand elle survient, elle incrimine parfois un os pathologique, c’est rare, presque 
toujours la technique (fig. 4, 5). 

Un comportement rigoureux, un choix judicieux, des indications nettes 
doivent réduire à l’exception ces complications. 

En fait, le risque majeur demeure l’infection : ostéites, ostéomyélites, pandia- 
physites, arthrites, la litanie reste impressionnante par sa longueur et bien plus 
encore par sa gravité. Il faut avoir cette menace constamment en point de mire, 



Fig. 1. — P... 8 ans. Fracture de plaque et pseudarthrose. 
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Fig. 2. 

Fig. 2-3. — B... 4 ans. Mauvaise ostéosynthèse. Mauvaise réduction : persistance et aggravation de 
l’angulation développée dans le plan frontal, de solidité. 



Fig. 3. 


depuis l’indication jusqu’à la cicatrisation ; rigueur de l’asepsie à tous les niveaux 
et en tous temps, mais surtout technique opératoire scrupuleuse ménageant les 
parties molles, évitant les hématomes ; le drainage n’a pas que des avantages, fut il 
aspiratif, et les antibiotiques ne sauraient excuser ou pardonner quoique ce soit ; 
que de relâchements coupables ne se commettent-ils pas au nom et à l’abri d’une 
enceinte stérile ! (fig. 6, 7, 8, 9, 10). 

Le risque infectieux peut se réduire ; il ne peut se supprimer quelles que 
soient les précautions prises. Il ne faut jamais oublier qu’ostéosynthéser une 
fracture fermée, c’est la transformer en une fracture ouverte. 

Dangers chez Veitfant. — Ils sont liés à la croissance future que l’ostéo¬ 
synthèse peut menacer : 

— En la stimulant : une réduction sanglante, une synthèse constituent, en sus 
de la fracture, un aiguillon pour la croissance à venir et donc posent des problè¬ 
mes d’inégalité de longueur de membres, sans parler des cals exhubérants, des 
ossifications, des ostéomes... (fig. 11, 12). 

— En l'arrêtant, par la destruction du cartilage de conjugaison, ce à quoi 
peuvent aboutir des manœuvres agressives et involontaires : perforation par le 
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Fig. 4. Fig. 5. 



Fig. 4-5. — G... 12 ans. Pseudarthrose sur fracture fermée de jambe sans déplacement notable, 
pourtant ostéosynthésée par plaque vissée. 
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Fig. 6, 7, 8. — 13 ans. Fracas ouvert de 
jambe, ostéosynthèse en urgence par 
plaque vissée : suppuration massive, 
nécrose osseuse ; traité par « Papineau » 
et fixateur externe : 3 ans de soins, à 
quel prix ! Pour nous l’indication du 
fixateur externe est impérative en ur¬ 
gence du fait de la fracture et de 
l’ouverture. 



Fig. 7. 


Fig. 8. 
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Fig. 9, 10. — A... 6 ans. Fracture fermée simple du fémur à traiter orthopédiquement : ostéo¬ 
synthèse très criticable dans son indication et sa réalisation ; suppuration ; 4 ans de traitement 
pour obtenir une consolidation et une fermeture ; 7 cm de raccourcissement. 



Fig. 11. — M... 12 ans. Énorme ostéome du psoas après varisation. 
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Fig. 12. — C... 10 ans. Allon¬ 
gement du membre inférieur 
droit après fracture de la 
diaphyse fémorale ostéosyn- 
thésée à l’âge de 5 ans. 



matériel, par des mèches, lésions du périoste, de la virole péri-chondrale ; l’infec¬ 
tion peut en être aussi responsable (fig. 13, 14, 15). 

— En la dévoyant , par cal vicieux, dont l’avenir dépend de l’âge de l’enfant, 
de l’os en cause, du niveau de la lésion, mais surtout de l’orientation de l’angula¬ 
tion ; il faut, là, rappeler que dans le plan sagittal, c’est-à-dire de mobilité, ces 
cals ont plutôt tendance à se redresser, alors que dans le plan frontal dit plan de 
stabilité, ces cals persistent, voire s’aggravent (fig. 2, 3). 

La croissance s’effectue aussi en largeur et l’activité du périoste a tendance à 
englober et enfouir le matériel placé latéralement ; la vitesse d’inclusion est 
variable, mais souvent rapide, surtout chez l’enfant jeune : l’ablation d’un matériel 
doit être programmée dès sa mission accomplie (fig. 16). 

Il n’est pas inutile de rappeler que certaines ostéosynthèses réclament pour 
leur mise en place une exposition à l’irradiation souvent prolongée. Les dangers de 
celle-ci sont trop graves pour ne pas les évoquer vis-à-vis de celui qu’on opère, 
mais aussi de celui qui opère. 

Enfin, mais ceci ne clôt peut être pas la liste de ces dangers, les cicatrices de 
l’enfant sont souvent larges, exhubérantes, chéloïdes et l’intervention crée parfois 
de ce fait une disgrâce aussi sévère que celle pouf laquelle on a opéré. 










Fig. 13. - R ... 12 ans. Correction de subluxation 
rotulienne par transposition de la tubérosité 
tibiale, épiphysiodèse antérieure du cartilage tibial 
supérieur : récurvatum. 



Fig. 14. — P... 14 ans. Fracture du quart infé¬ 
rieur des deux os de ravant-bras : ostéo¬ 
synthèse par clous ; consolidation, certes, 
mais épiphysiodèse interne radiale et surtout 
épiphysiodèse totale cubitale ; main déformée 
douloureuse et bloquée. 



Fig. 15. — S... 10 ans. Fracture transcervicale, ostéosynthésée ; épiphysiodèse fémorale par la vis 
supérieure. 
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Fig. 16. — L... 6 ans. Matériel enfoui 2 
ans après ostéotomie tibiale. 



II. - L'UTILISATION DE L'OSTÉOSYNTHÈSE 

En vertu des dangers qu’elle représente, une ostéosynthèse ne doit être 
décidée et réalisée que lorsqu’elle est réellement indispensable. 

Elle peut être indiquée dans deux circonstances, selon le rôle qu’on lui 
demande de jouer. 

Rôle passtf. — Elle est destinée à maintenir deux fragments osseux en vis-à- 
vis et de ce fait préparer et faciliter (sans l’accélérer !) la consolidation. 

Deux situations : 

a) En traumatologie. — Le traitement d’une fracture chez l’enfant est d’abord et 
avant tout orthopédique ; « solution de facilité, pour une solution de continuité », 
l’ostéosynthèse est une tentation de soi-disant perfection à laquelle il faut savoir 
résister. Bien des catastrophes iatrogènes ont été le prix exhorbitant payé pour une 
indication de confort, voire de luxe (fig. 6, 7, 8, 9, 10). 













Fig. 17. Fig. 18. 

Fig. 17-18. — F... 9 ans. Remodelage acquis en 2 ans. 



Fig. 19. — T... 7 ans. Remodelage acquis en 18 mois. 
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Donc, de principe, traitement orthopédique : 

— Il est bien moins dangereux. 

— Il est plus facile à réaliser chez l’enfant que chez l’adulte. 

— S’il est moins simple et moins élégant qu’une ostéosynthèse : manœuvres 
de réduction qu’il faut connaître, contention qu’il faut ensuite réaliser correcte¬ 
ment, surveillance régulière, changements de plâtre, etc., cela concerne la compé¬ 
tence et la conscience du chirurgien ; les risques infligés au blessé ne sauraient en 
aucune manière être invoqués pour y suppléer. 

— Les barrières des cartilages de conjugaison sont autant d’obstacles à 
l’ostéosynthèse. 

— L’enfant supporte mieux contention et immobilisation. 

— La perfection de la réduction n’est pas toujours indispensable et, pour qui 
sait le prévoir à l’avance, bien des résultats imparfaits se remodèlent ensuite 
(fig. 17, 18, 19). 

Donc l’ostéosynthèse en traumatologie infantile ne vit que des contre- 
indications du traitement orthopédique. 

Il y en a : 

La nécessité d’une réduction exacte. — Certaines fractures et particulièrement 
celles qui intéressent le disque conjugal réclament une réduction exacte que ne 
peut pas toujours fournir le traitement orthopédique. L’intégrité et le devenir du 
cartilage en dépendent, car ils s’accommodent mal d’un écart interfragmentaire ou 
d’un décalage sous peine d’une épiphysiodèse : l’intervention et l’ostéosynthèse 
destinées à les garantir doivent être minutieusement réalisées, car seraient 
évidemment mal venues d’ajouter une menace supplémentaire par une réalisation 
approximative (fig. 20, 21, 22, 23). 

L ’irréductibilité de la fracture. — Elle est souvent invoquée ; en fait, pour qui 
a l’expérience avec lui, elle est rarement en cause. 

L’exemple le plus typique est la fracture du quart inférieur de l’avant-bras 
que l’on arrive toujours à réduire à condition de savoir comment. 

L ’impossibilité d’une contention valable : 

— Certains cas relèvent du type de fracture : instabilité, précarité de la 
réduction. 

— D’autres tiennent à l’enfant, polytraumatisé, sans conscience, agité, 
supportant mal une contention parfois même impossible à réaliser. 

La contention interne que représente l’ostéosynthèse est alors un pis aller 
qu’il faut savoir pratiquer en fonction de la situation en tenant compte de l’avenir. 

Le type de la fracture. — Certains cas réclament une ostéosynthèse du fait 
des conditions locales : comminution, ouverture, infection... ; la contention par 
fixateur externe rend de très grands services. 

Le grand enfant. — Son squelette est quasi mature et garde un potentiel de 
croissance réduit. Il peut donc plus facilement bénéficier des indications de 
l’adulte. 

b) En chirurgie réglée. — Le maintien d’une ostéotomie mérite bien souvent une 
synthèse ; ce n’est pas toujours vrai. Certains cas peuvent conserver une stabilité 
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t ;/; ! Fig. 20-21. - J... 3 ans. Fracture épiphysaire 

radiale inférieure prise pour un type 2, en fait 
•• type 4, avec décalage du cartilage; épiphy- 

• siodèse centrale. La réduction aurait dû être 

pl us minutieuse en urgence, vraisemblablement 
chirurgicale. 


Fig. 20. 



Fig. 21. 
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Fig. 22. — C... 13 ans. Ostéotomie externe des calcanéums, maintenue ouverte seulement par gref¬ 
fons encastrés. 



Fig. 23. — V... 12 ans. Épiphysiodèse interne 
tibiale inférieure après fracture de 
Mac-Farland insuffisamment réduite. 
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que le plâtre pourra compléter : ostéotomies dont une corticale reste intacte et 
dont un greffon maintient l’ouverture ; ce sont des cas particuliers (fig. 22). 

En fait, la solidité réclame le plus souvent le secours d’un matériel. La déci¬ 
sion de l’ostéotomie est motivée par une situation pathologique à corriger ; ce 
geste, décidé de propos délibéré, doit aboutir à une situation nouvelle qui prétend 
restituer la normalité ; le maintien solide de la correction s’avère donc indispen¬ 
sable ; si l’on peut, après réduction orthopédique insuffisante d’une fracture, 
décider d’une ostéosynthèse, c’est une décision qu’il vaut mieux ne pas avoir à 
prendre après la correction programmée d’un vice architectural. 

c) Comment la réaliser. - Il n’est pas question d’envisager ici toutes les 
solutions possibles ; la multitude des paramètres (types de matériel, localisation de 
la fracture, niveau, aspect, déplacement, âge de l’enfant, lésions associées, etc...) 
les rendent innombrables. 

Il faudra donc se contenter de quelques principes : 

Respect absolu de Vasepsie. — Il n’y a pas de petit geste ; la moindre synthèse 
par broche, fil, vis, est une intervention à réaliser comme telle, même (et surtout) si 
la mise en place est percutanée. 

Prise en compte de la croissance future : 

— Dans le respect des structures, particulièrement cartilage de conjugaison, 
périoste, virole périchondrale, vascularisation. 

— Pas d’agression du cartilage par le matériel ; si l’on doit le traverser, 
choisir un matériel fin, en ayant toujours à l’esprit que le trou dans le disque devra 
toujours être plus haut que large, pour que dans la compétition entre le cartilage et 
l’os pour le remplir, ce soit le cartilage qui arrive en premier (fig. 24). 



Fig. 24 — M... 12 ans. Contention d’un décollement épiphysaire tibial inférieur par broches fines. 
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Si le matériel qui traverse le cartilage doit être volumineux ne pas hésiter à le 
laisser ; ce qui crée l’épiphysiodèse, ce n’est pas la mise en place de l’appareil, 
c’est son ablation. 

La solidité du montage reste le principe de base ; mais choisir toujours le 
matériel minimum susceptible d’assurer cette solidité : rien, un fil (souple ou 
métallique), des broches dont l’ablation est facile, des vis, une plaque. 

L’enclouage mérite une discussion : s’il traverse le cartilage de conjugaison, il 
doit être suffisamment fin, et dans ce cas, assure mal la contention ; la technique 
de Métaizeau par pénétration métaphysaire est un excellent procédé, mais 
nécessite un apprentissage. 

L’ostéogenèse imparfaite est un cas particulier ; l’enclouage centro- 
médullaire est le seul capable d’assurer une solidité et donc une vie fonctionnelle ; 
les clous télescopiques ont apporté à la méthode de Sofield une considérable 
amélioration. 

L'esclavage du matériel. — Il est évidemment souhaitable de disposer des 
divers matériels nécessaires, pour réaliser le programme prévu dans les meilleures 
conditions. Mais il faut aussi être capable de faire front à un problème imprévu et 
le résoudre au mieux. Quelles que soient les précautions prises elles ne sauraient 
bien évidemment couvrir toutes les éventualités ; le respect du matériel ne doit pas 
devenir un esclavage. 


Rôle act{f. ~ Il est possible de pratiquer l’ostéosynthèse, non plus comme 
moyen de contention, mais comme agent de modification et d’orientation de la 
croissance, en l’utilisant pour l’activité du cartilage conjugal. 

a) Arrêter la croissance. - Il s’agit bien entendu d’indications d’exception ; 
trois circonstances en serviront d’illustration. 

L'épiphysiolyse de la hanche. — Le glissement de la tête fémorale sur son 
support cervical impose, soit d’emblée, soit après correction par ostéotomie, une 
fixation solide à travers le disque cartilagineux, obtenue en général par un vissage. 
Celui-ci équivaut à la suppression du pouvoir local de croissance jusqu’à dispari¬ 
tion du disque, que certains accélèrent par perforations multiples. 

Cette suppression a peu de conséquence sur la longueur fémorale, du fait de 
la faible participation de ce cartilage à la croissance et du fait aussi que cette 
épiphysiolyse survient chez l’adolescent. 

Les forages épiphysaires. — Dans certaines nécroses en particulier au niveau 
de la tête fémorale, par ischémie (épiphysiolyse aiguë, fracture du col) une 
revascularisation peut être obtenue par forage au prix bien entendu de la dispari¬ 
tion du cartilage fémoral supérieur. Là encore, il doit s’agir d’enfants proches de 
la fin de croissance. 

L'inégalité de longueur des membres. — Le problème se pose essentiellement 
au niveau des membres inférieurs. Il peut être résolu par l’arrêt de la croissance du 
côté long, en bloquant l’activité des cartilages les plus actifs, c’est-à-dire près du 
genou (fig. 25). 

Les agrafes sont le moyen le plus utilisé ; elles doivent être placées chacune à 
cheval sur le cartilage et disposées de manière à exercer leur action freinatrice 
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répartie sur la totalité du disque sous peine de voir se développer une désaxation 
par action déséquilibrée. 

b) Inflexion de la croissance. - Certaines désaxations de membres dont le 
sommet, se situe proche de l’épiphyse peuvent être redressées par agrafage asymé¬ 
trique placé de manière à ce que la croissance restante redresse progressivement la 
déformation (fig. 26). 

c) Quelques principes de l’agrafage. — Il peut être transitoire et dans ce cas 
impérativement supprimé, lorsque sa mission est accomplie. C’est dire la 
surveillance qu’il faut exercer pour éviter une hypercorrection. Mais la présence 
prolongée de ces agrafes peut stériliser l’activité de croissance, laquelle ne 
reprendra plus lors de leur ablation ; 18 mois à 2 ans représentent le maximum de 
ce que l’on peut proposer, ce délai ne pouvant être délimité avec précision. 

Il peut être définitif, mais en ce cas, il faut préférer l’épiphysiodèse osseuse 
par suppression de cartilage (Phémister) à l’agrafage. 

Les agrafes doivent être robustes, tant la puissance de croissance du cartilage 
est considérable et susceptible de fracturer un matériel insuffisant. 
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Fig. 26. — S... 14 ans. Agrafage interne 
pour fracture fémorale ostéosynthésée 
par plaque et consolidée en valgus. 



CONCLUSION 


L’ostéosynthèse chez l’enfant peut être nécessaire ; il faut savoir qu’elle 
comporte des risques, ceux inhérents à sa mise en place chez quiconque, mais de 
plus, chez l’enfant, ceux qui tiennent à la présence à cet âge de l’appareil de 
croissance. 

C’est dire avec quelle prudence elle doit être décidée, avec quelle minutie elle 
doit être choisie, avec quelles précautions elle doit être réalisée. 

Mais la présence de cet appareil peut être l’occasion pour l’ostéosynthèse de 
modifier la croissance, ce qui réclame bien sur un grand discernement. 
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I. MEMBRE SUPÉRIEUR 


BIOMÉCANIQUE DE L’ÉPAULE 

F. Mazas* 


Cet exposé sera orienté par deux soucis : 

— Une meilleure compréhension de certains chapitres de la sémiologie et de 
la pathologie de l’épaule. 

— Une approche aussi précise que possible des problèmes posés par le 
remplacement prothétique de l’articulation scapulo-humérale. 

Le mouvement essentiel de l’épaule est bien entendu celui de l’élévation du 
bras, mais, curieusement, sans doute parce que nous sommes habitués à examiner 
nos patients de face, c’est l’abduction de l’épaule, c’est-à-dire l’élévation du bras 
dans le plan frontal qui a surtout été étudiée alors que bien peu de gestes de la vie 
courante sont effectués dans cette position. Nous essaierons de compléter les 
données classiques par une étude de la flexion ou antépulsion c’est-à-dire de 
l’élévation du bras dans le plan sagittal. Cela permettra d’avoir une idée de ce qui 
se passe dans les mouvements d’élévation exécutés dans tous les plans intermé¬ 
diaires aux deux précédents. 

Pour que, au cours du mouvement d’élévation du bras, la main puisse être 
placée dans les diverses positions autorisées par la mobilité du coude en flexion, 
un second degré de mobilité de la scapulo-humérale entre en jeu, celui de la 
rotation. Ce sont les rotateurs externes, en particulier, qui empêchent la bascule 
du membre supérieur en rotation interne ce qui annulerait l’élévation du bras, d’où 
leur importance fonctionnelle et l’intérêt de leur étude liée à celle de l’élévation 
humérale. 


* Professeur à l’Université de Paris-Bicêtre - Chef du Service de Chirurgie orthopédique. Hôpital 
de Bicêtre, 78, rue du Gai Leclerc, 94270 Le Kremlin-Bicêtre. 
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I. - MOBILITÉ SCAPULO-HUMÉRALE PASSIVE 

Son étude est intéressante, en préliminaire à celle de la mobilité active et 
Olivier Gagey l’a récemment reprise ; voici ses principales constatations. 

La plus importante est que, même passivement, l’élévation complète de 
l’humérus ne peut être obtenue que si ce dernier est mis à un moment ou à un 
autre dans le plan de l’omoplate. Quand, dans ce plan, l’humérus arrive à sa 
position d’élévation maxima, l’axe diaphysaire est situé dans le prolongement de 
l’épine de l’omoplate et devient exactement perpendiculaire à la surface glénoï- 
dienne. C’est là une position de grande stabilité de la gléno-humérale : les 
contraintes sont transmises à l’omoplate dans les meilleures conditions possibles, 
sans composante luxante. Les muscles de la coiffe forment à la tête un manchon 
très ajusté et agissent dans les meilleures conditions mécaniques (fig. 1). 



Fig. 1. — Position de l'articulation gléno-humérale « en élévation maximum dans le plan de 
l'omoplate ». Élévation active maximum chez le vivant. Le plan de la glène est perpendiculaire à 
l’axe de l’humérus. Les deux os sont dans le même plan. 

a) De profil : l’axe du pilier et celui de l’humérus sont alignés. 

b) De face : l’axe de l’épine et celui de l’humérus sont alignés. 


Mais cette mise en place de l’humérus en position « privilégiée » se fait de 
façon différente selon que l’élévation a lieu en flexion ou en abduction. 

En flexion, la mise en place de l’humérus dans le plan de l’omoplate se fait 
quelle que soit la rotation imprimée à l’humérus. Elle est plus précoce si ce dernier 
est mis en rotation externe, mais a lieu même s’il est, au contraire, maintenu en 
rotation interne. 
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En abduction, la mise en place ne se fait que pour un humérus en rotation 
externe. Sinon, elle n’a pas lieu et l’élévation humérale n’est pas complète. 

Dans les plans intermédiaires, la situation est elle aussi intermédiaire à ces 
deux extrêmes. 

Notons que la position finale de l’humérus dans la glène est la même qu’il y 
parvienne par la flexion ou par l’abduction. Cela est une conséquence du paradoxe 
de Codman bien connu. 

Une deuxième constatation importante concerne la stabilité passive de 
l’épaule. 

Si dans la position de repos, bras vertical, l’articulation gléno-humérale est 
manifestement laxe, cette laxité disparaît très vite dès que l’élévation commence, 
la tête restant remarquablement stable sans tendance à la subluxation et cela par 
la seule mise en tension des différents éléments fibreux péri-articulaires. 

Cette stabilité se trouve confirmée par l’effet sur la mobilité passive de sec¬ 
tions programmées des diverses structures péri-articulaires. 

La section des différents muscles péri-articulaires ne modifie pas les positions 
relatives de l’omoplate et de l’humérus lors des mouvements imprimés au bras. 
En revanche, la section de certains éléments capsulo-ligamentaires va modifier la 



Fig. 2. — Ligament coraco-huméral (présentation anatomique). 







400 


F. MAZAS 


manipulation. Deux éléments sont particulièrement importants : le ligament 
coraco-huméral et le pôle antéro-inférieur de la capsule, c’est-à-dire le ligament 
gléno-huméral inférieur . 

L’anatomie du ligament coraco-huméral mérite d’être rappelée : il est tendu 
de la base de la coracoïde au trochiter et, plus précisément, à une zone comprise 
entre l’insertion du sus-épineux en arrière et celle du sous-scapulaire en avant. Son 
bord postérieur est en continuité avec le bord antérieur du sus-épineux ; son bord 
antérieur est libre (fig. 2). 

Comme l’ont déjà souligné divers auteurs, cette situation est remarquable car 
le ligament est à la fois en continuité avec la capsule articulaire et dans le même 
plan que les tendons de la coiffe des rotateurs dont nous pensons qu’il fait réelle¬ 
ment partie. Il représente ainsi un élément passif de la coiffe, au sein d’une 
structure qui est habituellement considérée comme uniquement active. 

Après section du ligament coraco-huméral, l’accès de l’humérus à sa position 
privilégiée ne se fait qu’avec beaucoup de retard et il faut la torsion des ligaments 
capsulaires restants pour autoriser l’élévation maxima du bras sans excentration 
de la tête. 

La section première du ligament gléno-huméral inférieur entraîne des modifi¬ 
cations analogues, mais plus discrètes car ce ligament est moins vite stabilisateur 
que le précédent. Il faut remarquer aussi que la stabilisation ligamentaire est 
variable selon le plan d’élévation du bras : au cours de la flexion, le ligament 
coraco-huméral est mis en tension automatiquement alors qu’en abduction c’est la 
mise en rotation externe de l’humérus qui met le ligament en tension ce qui centre 
la tête et permet alors l’accès à la position d’élévation maxima. 

La troisième constatation concernant la mobilité passive de la scapulo- 
humérale est relative aux rapports entre la tête humérale et la voûte acromio- 
deltoïdienne. Le trochiter, quelle que soit la position en rotation de l’épaule, 
s’engage toujours sans problèmes sous la face inférieure de l’acromion (fig. 3). Ce 
n’est pas lui qui limite la mobilité gléno-humérale en flexion ou en extension. Ce 
n’est pas pour effacer la grosse tubérosité que l’humérus doit se mettre en position 
externe s’il veut parvenir à la position privilégiée. 



Fig. 3. — Voûte acromiale et trochiter (préparation anatomique). 
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Fig. 4. — Tête humérale et 
ligament acromio-coracoï- 
dien (préparation anatomi¬ 
que). 



En revanche, il faut souligner la proximité du contour supérieur de la tête 
humérale et du ligament acromio-coracoïdien qui forme la partie antérieure de la 
voûte sus-articulaire. C’est à ce niveau que se feront les principaux conflits de 
tendinite de la coiffe (fig. 4). 

II. - MOBILITÉ ACTIVE DU BRAS 

a) Pour l’abduction, le muscle moteur principal est le deltoïde moyen et l’on 
sait depuis Duchenne de Boulogne qu’à lui seul il est capable d’une abduction 
active jusqu’à la position où le mouvement, nous l’avons vu, demande une rotation 
externe pour se poursuivre vers la position d’élévation maxima. 

Le sus-épineux, lui, est bien aussi abducteur, mais surtout centreur de la tête 
l’empêchant de se subluxer en haut sous l’effet élévateur de la contraction 
deltoïdienne. 

Sa paralysie, sa destruction ou son sacrifice opératoire ne suppriment pas 
l’abduction qui requiert seulement une contraction accrue du deltoïde moyen et 
qui devient plus fatigable. Le sus-épineux n’est donc pas le starter de l’épaule que 
l’on a dit. 
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Enfin, la longue portion du biceps, étant donné son trajet intra-articulaire, est 
aussi un abducteur accessoire. 

b) Pour la flexion, les choses sont plus complexes. Il y a trois muscles 
moteurs, le deltoïde antérieur, le faisceau claviculaire du grand pectoral et le 
coraco-brachial (fïg. 5). 



Fig. 5. — Muscles fléchisseurs de l'épaule (préparation anatomique). 


Quand on étudie les forces nécessaires au démarrage de la flexion, on 
s’aperçoit que c’est le faisceau claviculaire du grand pectoral qui est le mieux 
placé pour ce faire, sans doute à cause de la position plus avancée de la partie 
moyenne de la clavicule où il s’insère. 

Mais très vite grand pectoral et coraco-brachial développent, dans le 
déroulement de la flexion, une composante d’adduction qui limite le mouvement. 
Seul le deltoïde antérieur peut réaliser toute l’amplitude de flexion. 

Il faut aussi insister, nous le reverrons, sur la disposition anatomique propre 
au deltoïde antérieur : lui seul cravate la tête humérale en haut et en avant, de 
sorte que sa contraction, en même temps qu’elle provoque la flexion, repousse la 
tête humérale en bas et en arrière, la recentrant ainsi dans la glène. Cet effet de 
recentrage est assez puissant pour que, si l’on résèque toute la partie antérieure de 
la capsule, y compris le ligament coraco-huméral, le déroulement de la flexion par 
traction sur le deltoïde antérieur se fasse normalement sans que la tête ait 
tendance à se luxer en haut et en avant (fïg. 6). 

Quand on regarde une coupe d’épaule dans le plan sagittal (fïg. 7), on est 
frappé par la situation très antérieure de la tête humérale sous la chape del- 
toïdienne. Dans la flexion, du moins au démarrage, la composante élévatrice, donc 
luxante, est très importante, plus encore que pour l’abduction car il n’y a pas de 
sus-épineux pour aider cette flexion. 
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Fig. 6. — Schématisation des for¬ 
ces s'exerçant sur la tête humérale 
lors des mouvements de flexion 
(la contraction du deltoïde anté¬ 
rieur repousse la tête humérale en 
bas et en arrière). 


F' 



c) Quant aux rotateurs externes, ils agissent d’une part dans le déroulement de 
l’abduction pour mettre l’humérus dans la position privilégiée, mais d’autre part 
aussi pour maintenir la tête humérale en place lors de ce même mouvement. La 
contraction deltoïdienne développe en effet une force dans l’axe de l’humérus, 
force qui a une composante luxante. La contraction des rotateurs s’oppose à 
l’excentration de la tête humérale en haut et en dehors (fig. 8). 


Fig. 7. — Coupe sagittale de 
l’épaule (noter la position très an¬ 
térieure de la tête humérale sous le 
deltoïde). 
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L’électromyographie confirme d’ailleurs cette contraction synergique des 
.otateurs externes qui passent par un maximum à 60 degrés d’abduction. 

Dans le déroulement de la flexion, leur rôle est analogue et leur trajet par 
rapport à la tête humérale au cours de ce déroulement les rend également efficaces 
pour le centrage. 


III. - MOUVEMENTS DE L'OMOPLATE 


Ce sont eux qui permettent l’élévation du bras jusqu’à 180 degrés puisque 
dans la scapulo-humérale il n’y a que 90 degrés d’abduction et 70 de flexion. 

Ces mouvements de l’omoplate ont donné lieu à de nombreux travaux qui ne 
sont d’ailleurs pas concordants. On dit classiquement que jusqu’à 60 degrés 
l’abduction se passe uniquement dans la scapulo-humérale et que l’omoplate 
rentre en mouvement ensuite de façon parallèle, selon un rythme tel qu’elle 
bascule de 70 degrés au cours des 120 degrés d’élévation restants. 

J.Y. de La Caffinière a étudié de façon précise cette mobilité de l’omoplate au 
cours de l’abduction. Il a établi que 4 mouvements animaient l’omoplate : 

— une ascension de 8 à 10 cm ; 

— un mouvement de sonnette autour d’un axe antéro-postérieur qui débute 
dès que l’abduction commence et représente 40 degrés sur 145 degrés d’abduc¬ 
tion ; 

— un mouvement de bascule autour d’un axe transversal amenant la partie 
supérieure de l’omoplate en arrière et la pointe en avant ; 

— un pivotement autour d’un axe vertical qui n’excède pas une dizaine de 
degrés, d’abord paradoxalement vers l’arrière jusqu’à 90 degrés d’abduction puis 
vers l’avant quand le mouvement se poursuit. 










BIOMÉCANIQUE DE LÉPAULE 


405 


Mais il faut remarquer que cette étude a été faite pour un mouvement contre 
la seule pesanteur. Il semble bien que, si l’on a à soulever un poids un peu lourd, le 
synchronisme omo-huméral se modifie vers une recherche plus précoce de la 
position privilégiée dans la mesure où elle est plus économique du point de vue 
musculaire (Gouazé et Castaing l’ont fait remarquer les premiers). 

De toute façon, ces considérations sur les mouvements de l’omoplate n’ont 
guère de conséquence sur les conditions du remplacement prothétique gléno- 
huméral. 


IV. - CENTRAGE ARTICULAIRE 

Il a surtout été étudié dans le déroulement de l’abduction. Là encore et, 
jusqu’aux travaux de Fischer, on admettait avec Fick qu’il n’existait pas un centre 
fixe de rotation de la tête humérale, mais que ce centre pouvait se déplacer dans 
une petite surface elliptique située elle-même au centre géométrique de la sphère 
capitale. 

Une analyse plus fine a permis à Fischer et ses collaborateurs de montrer que 
ce centre de rotation se déplace constamment et beaucoup plus qu’on ne le 
croyait. Il existe deux groupements des centres instantanés de rotation entre 
lesquels il existe une discontinuité, d’ailleurs difficile à expliquer. En flexion, au 
contraire, ces centres instantanés de rotation resteraient assez bien groupés à la 
manière du modèle de Fick (fig. 9). 



Quoi qu’il en soit, il est certain que la tête humérale glisse et roule dans la 
glène au cours du mouvement et la différence de courbure des deux surfaces arti¬ 
culaires autorise aisément ce mouvement complexe. 

Mais, en pratique, les résultats cliniques des remplacements prothétiques 
montrent qu’une mobilité normale de l’épaule peut-être obtenue par une articula¬ 
tion sphérique alors qu’un modèle de prothèse à deux centres de rotation, 
construit à partir des résultats de Fischer, n’a pas donné ce qu’on pouvait en 
attendre. 
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V. - LES CONTRAINTES SUBIES 
PAR LES DEUX EXTRÉMITÉS ARTICULAIRES 
DE LA GLÉNO-HUMÉRALE 


La représentation graphique des forces développées en abduction et en 
flexion a été vue à propos de la mobilité active, mais il faut bien avouer qu’elle 
reste théorique et que, en particulier, l’importance des contraintes résultantes est 
très difficile à évaluer à cause des contractions synergiques de l’ensemble des 
muscles péri-articulaires. 

Les études électromyographiques ont montré que tout mouvement d’élévation 
de l’humérus entraîne une contraction de tous les muscles dans des proportions 
qui dépendent du plan d’élévation mais sans chiffrage quantitatif. 

Dans les études préparatoires à notre prothèse totale, nous avons voulu 
savoir l’orientation des contraintes sur nos deux pièces prothétiques pour voir si 
l’appui acromial était justifié ou non. 

Nous avons pour cela installé des jauges de contraintes sur une pièce 
humérale spécialement dessinée de façon à enregistrer les contraintes dans les 
trois plans de l’espace. 

Nous avons pu ainsi vérifier que, sur une épaule sans sus-épineux, par la 
seule contraction du deltoïde, se développaient des contraintes obliques en haut et 
en dedans sur la glène. La validité de la recherche d’un appui acromial luttant 
précisément contre ces contraintes obliques était ainsi confirmée, du moins dès 
que le sus-épineux était insuffisant ou absent. 


VI. - APPLICATIONS DES DONNÉES PHYSIOLOGIQUES 
ET BIOMÉCANIQUES AUX REMPLACEMENTS ARTICULAIRES 


Il faut, tout d’abord, insister sur la supériorité d’une prothèse totale non 
rétentive par rapport à une prothèse rétentive, à la fois sur le plan de la mobilité et 
sur le plan des contraintes. 

Il est certain qu’une prothèse, dont la pièce humérale est suffisamment 
« enveloppée » par la glène pour qu’elle soit rétentive, a une mobilité, en particulier 
en rotation, très diminuée par rapport à la prothèse non contrainte beaucoup 
moins enveloppante. 

D’autre part, la transmission des contraintes physiologiques et surtout des 
chocs par une prothèse non rétentive augmente considérablement les efforts au 
niveau des scellements et même au niveau de l’extrémité supérieure de l’humérus. 
L’expérience des prothèses rétentives montre la fréquence relativement grande de 
fractures de l’extrémité supérieure de l’humérus lors des chutes éventuelles. 

Problèmes posés par les prothèses non rétentives : 

a) Un premier problème est celui du centrage. — Autant il est facile de centrer 
la pièce humérale par rapport à la diaphyse, ce qui revient à placer le centre de la 
pièce prothétique à mi-hauteur du col anatomique de l’os, autant il est difficile de 
conserver le centrage par rapport à la glène à cause de l’épaisseur de la pièce 
glénoïdienne. Celle-ci, certes peut-être mince. On peut également faire un dessin 
où une certaine concavité de cette glène va rapprocher son centre de courbure de 
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l’omoplate, mais on ne peut éviter une certaine excentration ce qui va influer sur le 
jeu des muscles de la coiffe et en particulier des rotateurs. Moins l’excentration 
sera grande, moins l’amplitude en rotation et la tension des muscles seront éloi¬ 
gnées des conditions physiologiques. 

b) Un deuxième point est celui de la présence de coapteurs suffisants pour 
qu’une prothèse totale non rétentive soit stable. C’est la coiffe qui est l’élément 
coapteur principal, mais plus particulièrement la zone qui correspond au ligament 
coraco-huméral. Dans notre expérience des prothèses non rétentives, c’est toujours 
en haut et en avant que s’est produite l’instabilité de certains cas, et toujours soit 
parce que la coiffe était absente à ce niveau lors des grandes ruptures très évo¬ 
luées, soit parce que nous n’avions pas réinséré en bonne place le sous-scapulaire 
et le ligament coraco-huméral. 

L’impossibilité de réparer cette zone de la coiffe est la limite d’utilisation des 
prothèses non rétentives. 

En revanche, notre expérience d’une prothèse à appui acromial sacrifiant le 
sus-épineux a montré que ce muscle n’est pas nécessaire à la stabilité. Et, finale¬ 
ment, deux options sont possibles : 

— les prothèses purement glénoïdiennes pour garder le sus-épineux mais elles 
n’ont alors qu’un scellement purement glénoïdien qui nous paraît être relative¬ 
ment précaire et qui résiste mal aux contraintes obliques ; 

— une prothèse à appui acromial dont le scellement est bien meilleur, d’autant 
qu’il se fait sur deux plans perpendiculaires l’un à l’autre. Mais il faut alors enlever 
le sus-épineux ce qui diminue la force d’élévation du bras. 

Nous étudions actuellement une prothèse qui pourrait combiner les avantages 
de ces deux options en en supprimant les inconvénients. 

Enfin, nous croyons qu’il est très important pour ces remplacements prothé¬ 
tiques de ménager au maximum le deltoïde antérieur étant donné son rôle dans 
l’élévation en flexion et, lors de ce mouvement, dans le centrage de la tête 
humérale. 

C’est pourquoi, une des voies d’abord intéressantes de la chirurgie 
prothétique de l’épaule est la voie postérieure. Elle a l’inconvénient de nécessiter la 
section des rotateurs externes qu’il faudra réinsérer avec le plus grand soin étant 
donné l’importance de la rotation externe active comme nous l’avons vu. 

Elle a l’avantage de préserver toute la face antérieure de l’articulation et aussi 
de pouvoir mettre en place de façon très précise la pièce glénoïdienne qui est 
beaucoup plus proche des téguments par en arrière. 

Il reste que la voie antérieure delto-pectorale peut-être nécessaire. Il faut 
alors absolument éviter, comme y insiste d’ailleurs Neer, de sectionner transversa¬ 
lement le deltoïde antérieur. On peut fort bien mettre en place la prothèse, et en 
particulier la pièce glénoïdienne, en poussant la voie delto-pectorale jusqu’à la 
clavicule et en travaillant en abduction de l’épaule. 

Si ces quelques principes sont observés, le dessin précis des deux pièces 
humérale et glénoïdienne a sans doute moins d’importance, les modèles ne diffè¬ 
rent que par des détails dont il est difficile de dire si leur rôle sera déterminant sur 
le résultat fonctionnel. Ce dernier dépend beaucoup plus de la bonne qualité du 
scellement glénoïdien et de la conservation ou de la restauration des muscles 
péri-articulaires. 
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BIOMÉCANIQUE DU COUDE 

F. Mazas* 


La biomécanique du coude est plus complexe qu’il n’y paraît à première vue 
et certains de ses aspects n’ont été étudiés que de façon relativement récente. Cela 
explique les difficultés particulières que rencontre le remplacement prothétique de 
cette articulation. 


Surfaces articulaires 

Les surfaces articulaires huméro-cubitales sont remarquables par leur emboî¬ 
tement d’où la stabilité intrinsèque du coude et sa physiologie d’articulation à un 
seul degré de liberté. Les surfaces huméro-radiales sont beaucoup moins emboî¬ 
tées et sont construites pour la transmission des contraintes longitudinales. 

Il faut surtout rappeler le déjettement vers l’avant de la palette humérale par 
rapport à la diaphyse et son orientation à 45 degrés par rapport au grand axe de 
l’humérus (fig. 1). 

C’est grâce à cette disposition que la mobilité du coude est aussi étendue : 
l’extension est complète mais automatiquement limitée par le bec olécrânien ; 
quant à la flexion, elle peut être théoriquement complète, c’est-à-dire de 180 degrés 
tout en ménageant entre les deux os un espace pour les parties molles antérieures. 
On sait qu’en réalité ces parties molles limitent la flexion avant les 180 degrés 
théoriquement possibles. 

Cette disposition anatomique devra, bien entendu, être reproduite dans le 
dessin d’une prothèse, tant pour l’amplitude de la mobilité que pour la butée en 
extension. 

* Professeur à l’Université de Paris-Bicêtre - Chef du Service de Chirurgie orthopédique. Hôpital 
de Bicêtre, 78, rue du Gai Leclerc, 94270 Le Kremlin-Bicêtre. 
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Fig. 1. — Schéma du coude : le déjettement de 45° en avant de la palette humérale (b) permet la 
flexion complète du coude qui ne paraît pas possible si la palette était dans l'axe de la diaphyse 
(a). 


Stabilité articulaire 


La stabilité latérale du coude est assurée par les ligaments latéraux qui 
permettent, d’autre part, par leur disposition en éventail, la mobilité libre en 
flexion et extension. Deux remarques à leur propos : le L.L.I. est plus solide que le 
L.L.E. C’est le seul qui soit physiologiquement soumis à des contraintes en 
traction. Les ligaments latéraux sont doublés par les muscles épitrochléens et 
épicondyliens qui contribuent de façon active à la stabilisation articulaire. 


Axe de rotation 


L’axe autour duquel se fait la flexion extension du coude a donné lieu à de 
nombreuses études dont les résultats sont d’ailleurs contradictoires. 

Selon Chao et Morrey, l’avant-bras qui, en extension, est en valgus, se trouve 
déporté en dedans du bras au cours de la flexion, en même temps qu’il se produit 
une discrète rotation axiale du cubitus. 


Fig. 2. — Schéma de l'axe de rota¬ 
tion du coude (il passe exacte¬ 
ment par les centres des arcs de la 
gorge trochléenne et du condyle 
huméral). 
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Selon un travail plus récent de London, l’axe de rotation du coude est tout à 
fait fixe et passe exactement par les centres des arcs de la gorge trochléenne et du 
condyle huméral. Il n’y aurait pas de rotation axiale du cubitus au cours de la 
flexion (fig. 2). 

Il faut cependant remarquer que ces deux travaux ont été faits sur un très 
petit nombre de coudes et que, selon Kapandji, il y a en réalité des variations 
anatomiques d’un sujet à l’autre. Selon cet auteur, si la partie postérieure de la 
gorge trochléenne est toujours oblique en bas et en dehors, ce qui explique le 
cubitus valgus physiologique en extension, l’orientation de la partie antérieure de 
la gorge trochléenne varie et il y a donc plusieurs types de flexion du coude. 

Le plus souvent, elle est verticale et, dans la flexion, le cubitus vient alors se 
projeter exactement devant le bras, corrigeant ainsi le valgus physiologique. 

Plus rarement, la gorge trochléenne est oblique en bas et en dehors : en 
flexion, l’avant-bras se projette un peu en dehors du bras, le valgus physiologique, 
si l’on peut dire, persiste. 

Très rarement, la gorge trochléenne est oblique en haut et en dedans et, en 
flexion, l’avant-bras se projette en dedans du bras. 

De toute façon, la simplification qui consiste à considérer la flexion extension 
du coude comme un pur mouvement de charnière autour d’un axe transversal est 
sûrement licite pour le dessin d’une prothèse, qu’elle soit une prothèse à charnière 
vraie ou une prothèse à glissement autour d’un axe fixe. 



Fig. 3. — Muscles agissant sur la flexion du 


coude. 

1 Brachial antérieur 

2 Long supinateur 

3 Biceps 


4 Faisceaux musculaires épitrochléens 
superficiels 


5 Faisceaux musculaires épicondy- 
liens antérieurs. 
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Mobilité active du coude 


a) La flexion. - Elle est réalisée par trois muscles moteurs (fig. 3) : 

— Le brachial antérieur, muscle mono-articulaire et dont la seule fonction 
est cette flexion du coude. 

— Le long supinateur, dont, malgré son nom, la fonction principale est d’être 
lui aussi fléchisseur. 

— Le biceps brachial, fléchisseur principal, mais aussi supinateur. Il faut 
noter que, par sa disposition bi-articulaire, le biceps est aussi un coapteur et, 
accessoirement, un fléchisseur de l’épaule. Sur le coude fléchi, il a une action 
luxante sur la tête radiale qui n’est maintenue que par le ligament annulaire. 

— Très accessoirement, les muscles les plus antérieurs des groupes 
épitrochléen et épicondylien ont une petite action de flexion. C’est elle que l’on 
améliore par la translation de ces tubérosités sur la diaphyse humérale dans 
l’opération de Steindler. Ils ne sont d’ailleurs actifs que si le coude garde un petit 
flessum qui leur donne un moment fléchissant de départ du mouvement. 

— L’étude des forces mises en jeu est simple si l’on ne considère que ces 
muscles moteurs de la flexion (fig. 4). 



Fig. 4. — Étude des forces mises en jeu avec les muscles moteurs de la flexion . 

a) Brachial antérieur. 

b) Biceps. 

c) Long supinateur. 

Au départ de la flexion, la direction des forces musculaires est presque 
parallèle à l’axe de l’avant-bras et donc du bras et la composante de flexion très 
faible. Mais la composante centripète est dirigée de façon favorable dans l’axe de 
l’humérus et des deux os de l’avant-bras. 

A mesure que la flexion se déroule, les deux composantes vont évoluer de 
façon inverse, en même temps que le bras de levier des muscles fléchisseurs va 
s’améliorer (il est au meilleur de son efficacité à 90 degrés de flexion pour le 
brachial antérieur et le biceps et à 110 degrés pour le long supinateur). 
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Dans cette position, la composante de flexion va devenir quasi exclusive et la 
composante centripète nulle. Si l’on reporte les contraintes sur les épiphyses arti¬ 
culaires, on constate qu’au niveau de l’humérus elles sont axiales et donc 
favorables à la bonne résistance d’une pièce prothétique. 

Au niveau du cubitus, les contraintes se font en flexion. Il n’y aura pas de 
contrainte luxante au niveau des deux épiphyses emboîtées. En revanche, ces 
contraintes s’exercent sur la partie haute de la diaphyse cubitale et donc sur la tige 
diaphysaire d’une pièce prothétique. 

b) L’extension du coude est réalisée par un seul muscle, le triceps brachial 
(fig. 5). 

Les contraintes développées par l’extension active évoluent, elles aussi, lors 
du déroulement du mouvement. 

En extension complète, la force du triceps se décompose en une composante 
d’extension et une composante centrifuge qui a tendance à luxer le cubitus en 
arrière. Mais cette composante est faible et, appliquée à une charnière, elle ne 
donne que des contraintes supportables à la pièce humérale. 




Étude des forces mises en jeu par le triceps. 

a) Extension complète (tendance à la luxation). 

b) Efficacité maximum du triceps brachial à divers degrés de flexion. 

c) Flexion 90° (contraintes à 65° par Parrière). 



A mesure que le triceps agit sur un coude plus fléchi, la composante de 
luxation s’annule puis s’inverse en restant modérée. Elle devient, ensuite, de plus 
en plus verticale donc favorable vis-à-vis de la pièce prothétique humérale. En 
flexion complète, la composante d’extension diminue. C’est entre 20 et 30 degrés 
de flexion que l’action du triceps a son efficacité maxima. 


Action des muscles de l'avant-bras 


Les muscles fléchisseurs du coude ne sont les seuls à donner des contraintes 
sur le coude que dans la flexion extension « à vide ». 
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Dès que nous portons un poids dans la main, ou que nous effectuons une 
traction ou une pulsion qui fait intervenir les muscles du poignet et de la main, des 
contraintes supplémentaires interviennent par l’effet des muscles bi-articulaires 
que sont les épitrochléens et les épicondyliens. 

Ces forces sont dirigées selon l’axe de l’avant-bras et elles s’additionnent avec 
celles que développent les fléchisseurs proprement dits. Sur un coude à angle droit, 
les contraintes humérales sont alors non pas axiales, comme s’il ne s’agit que des 
fléchisseurs isolés, mais obliques à 65 degrés vers l’arrière par rapport à l’axe de 
l’humérus. Il y aura donc des contraintes « en flexion » (mais dans le sens de 
l’extension) sur une éventuelle tige diaphysaire humérale implantée pour une 
prothèse. 

Ces contraintes ont été étudiées en détail par Amis et ses collaborateurs, 
dans un important article du Journal of Biomechanics de 1980. Il fait également 
remarquer que, alors que les fléchisseurs des doigts sont peu bi-articulaires et, par 
conséquent, que leur contraction n’engendre pas de contrainte au niveau du coude, 
cette contraction est stabilisée, lors des prises des objets par la main, par la 
contraction svnergique des extenseurs du poignet et donc des épicondyliens. Ces 
épicondyliens engendrent, eux, des contraintes externes assez fortes et, dans cer¬ 
tains cas, il peut y avoir de véritables forces de traction interne sur le L.L.I. du 
coude, d’où une déstabilisation en valgus. Cela pourrait poser un problème en cas 
de prothèse à glissement peu contrainte. 

Dans un autre article, Amis étudie les contraintes provoquées par les 
mouvements rapides de flexion-extension du coude. Ceux-ci donnent des pics de 
contraintes élevées dans les 10 derniers degrés du mouvement avant la butée 
osseuse. Il faut donc se méfier dans le dessin d’une prothèse qu’une butée passive 
des pièces ne se produise pas de façon prématurée si l’on ne veut pas augmenter 
les risques de descellement. 


Contraintes rotatoires 


Jusqu’ici, nous n’avons considéré que les contraintes développées par les 
contractions musculaires, c’est-à-dire sur un coude fonctionnant dans un plan 
vertical. Quand le coude fonctionne dans un plan oblique, ce qui se produit dès 
que l’humérus est à la fois en élévation et dans une position de rotation autre 
que la position neutre, d’autres contraintes apparaissent dont les conséquences 
sont très importantes. 

Si nous considérons la position la plus déséquilibrée, c’est-à-dire la position 
coude fléchi à angle droit sur le bras à l’horizontale, épaule en rotation interne à 
90 degrés et que l’on figure les contraintes développées par une charge portée dans 
la main, on voit aussitôt apparaître un moment de rotation très important sur la 
palette humérale et donc sur le scellement d’une tige diaphysaire rectiligne dans 
cet os en l’absence de dispositif anti-rotation (fig. 6). 

Ces contraintes sont encore exagérées lors de mouvements brusques ou de 
chocs ou dans des gestes qui obligent à une rotation interne active de l’épaule dans 
la saisie des objets entre deux mains. 

On conçoit les risques de descellement en rotation d’une prothèse humérale, 
risques que confirme d’ailleurs l’expérience clinique. 

S’il s’agit d’une prothèse à charnière, la transmission des contraintes est, bien 
entendu, directe et totale, seule l’épaule pouvant alors les amortir. Une prothèse 
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Fig. 6. — Force de rotation R engendrée 
par le port du poids P dans la main. 


moins contrainte peut mieux résister aux chocs et aux mouvements brusques, 
mais, dans un équilibre statique, la transmission finit malgré tout par être 
complète et les contraintes rotatoires très importantes. C’est là un des problèmes 
difficiles des prothèses de coude. 

Enfin, signalons que l’étude des forces transmises par la tête radiale au capi- 
tellum huméral montre que ces forces sont importantes. Si elles ne peuvent plus 
être transmises, en cas de résection de la tête radiale, elles induiront un effet de 
traction sur les structures internes comme nous l’avons déjà vu. Il faudra là aussi 
en tenir compte. 


Application de ces données biomécaniques 
au choix d'un modèle de remplacement prothétique 

Il nous semble qu’une série de conclusions peuvent être tirées de l’étude pré¬ 
cédente : 

1. Il n’y a pas de raison mécanique pour ne pas assimiler le coude à une 
charnière. On peut même, sans conséquence pratique, lui donner un axe perpendi¬ 
culaire aux deux tiges diaphysaires. 

2. L’inconvénient d’une charnière reste double : en cas d’axe métallique le 
développement d’une métallose ; de toute façon, l’existence de contraintes maxima 
en rotation autour de la tige humérale et dans les mouvements rapides et brusques 
en flexion-extension. 

3. En faveur d’un modèle de prothèse à glissement, on peut retenir un certain 
amortissement des contraintes et une usure métal polyéthylène sans doute très 
faible. 

4. En revanche, sur une prothèse à glissement, il existe des possibilités 
théoriques d’instabilité latérale interne surtout dans les mouvements faisant entrer 
en jeu les épicondyliens et surtout en l’absence de remplacement de la tête radiale. 
Il faut donc prévoir une bonne réinsertion des épitrochléens si l’on veut éviter 
l’instabilité. 
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5. De toute façon, la pièce prothétique la plus exposée est la pièce cubitale à 
cause des contraintes en flexion sur sa tige diaphysaire, contraintes développées, 
sans que l’on puisse y remédier, lors des mouvements de flexion contre charge 
importante. 

6. Si l’on choisit un modèle à glissement, il y a des arguments importants 



c ee 
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To Restore Fonction 
To The Elbow Joint 
Oisabled By: 

Rheumatoid Arthrîtis 
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Fig. 7. — Prothèses totales de coude. 
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pour que ces pièces prothétiques soient implantées avec des tiges diaphysaires 
suffisamment longues et avec un dispositif anti-rotation au moins sur l’humérus. 

7. Indépendamment des problèmes biomécaniques, il y a un intérêt majeur à 
garder les massifs épicondylien et épitrochléen quand on dessine une pièce 
humérale de prothèse. En effet, si l’ablation de la prothèse devient nécessaire, la 
conservation des apophyses latérales permet de se retrouver dans les conditions 



Fig. 8. — Prothèse de coude de Mazas. 
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d’une résection arthroplastique. L’expérience clinique prouve que ces considéra¬ 
tions ne sont pas que théoriques. 

En pratique, beaucoup de modèles de prothèses totales de coude ont été mis 
au point. Certaines ont des défauts qui nous paraissent tout à fait rédhibitoires 
(pas de déjettement de la palette humérale, scellement insuffisant des tiges 
diaphysaires, résection de l’épicondyle et de l’épitrochlée, etc.) (fig. 7). 

Notre modèle n’échappe pas aux inconvénients des charnières purement 
métalliques et un dispositif anti-rotation mériterait d’être mis en place sur 
l’humérus ; mais il répond aux autres conditions que nous avons posées (fig. 8). 
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BIOMÉCANIQUE DE LA MAIN 
C. Kenesi* 


Ce qu’il est convenu d’appeler habituellement « la main » est un organe qui 
comprend plusieurs régions anatomiques, bien différentes, par leur morphologie et 
leur physiologie. Ce qui les réunit c’est leur fonction, qui fait de la main notre 
premier outil, le plus perfectionné, le plus performant dont nous disposons. Elle en 
fait aussi un véritable organe sensoriel puisque c’est le support du cinquième sens, 
celui du toucher. Il n’est donc pas étonnant que l’organe — main — ait toujours eu 
un prestige considérable dans toutes les civilisations et qu’il ait toujours été vénéré 
d’une façon mystique, quasi religieuse. 

Ses grandes possibilités fonctionnelles vont de pair avec une grande 
complexité anatomique. C’est pourquoi, pour simplifier les choses, nous allons 
présenter cet exposé sous quatre chapitres bien différents : le poignet avec ses 
mouvements et sa stabilité ; la main métacarpienne ; la chaîne des doigts ; la 
colonne du pouce. 


* Professeur à l’Université de Paris-Créteil. Chef du Service de Chirurgie orthopédique. Hôpital 
Henri Mondor, 94010 Créteil. 
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I. - LES MOUVEMENTS DU POIGNET 


Ils se passent au niveau du massif carpien. Ils intéressent deux interlignes 
articulaires (fig. 1) : 

— L’articulation radio-carpienne qui permet des mouvements de flexion- 
extension et d’inclinaison latérale. C’est une articulation à deux degrés de liberté 
dans deux plans perpendiculaires. Il faut rappeler que l’extrémité inférieure du 
cubitus ne participe pas à cette articulation dont elle est séparée par le ligament 
triangulaire. Il faut retenir aussi que le bord interne du radius appuie sur la partie 
moyenne du semi-lunaire. Cet appui excessif a été incriminé dans la pathogénie de 
certaines maladies de Kienbôck. 



Fig. 1. — Les deux articulations du poignet : radiocar- 
pienne (trait plein) et médiocarpienne (pointillés). 


— L’articulation médio-carpienne entre les deux rangées du carpe est 
totalement différente : son interligne est très irrégulier avec des créneaux. C’est 
une articulation qui ne possède qu’un seul degré de liberté, la flexion-extension. 

Ces deux mouvements se font autour d’un axe de rotation qui est approxima¬ 
tivement situé au niveau de la tête du grand os, assez près du bord cubital pour ce 
qui est des inclinaisons latérales, assez près du bord postérieur pour ce qui est de 
la flexion-extension. 

Cette chaîne articulaire des deux rangées du carpe garde sa stabilité grâce à 
des ligaments, soit des ligaments extrinsèques radio-carpiens antérieur et posté¬ 
rieur, soit des ligaments intrinsèques, inter-osseux. Du fait de l’obliquité de la 
face inférieure du radius, l’inclinaison radiale provoque un mouvement de flexion 
du scaphoïde, l’inclinaison cubitale provoque un mouvement d’extension du pyra¬ 
midal. Les ligaments inter-osseux ont un rôle considérable dans la stabilisation 
du semi-lunaire entre ces deux mouvements inverses, c’est leur altération qui 
provoque les disjonctions scapho-lunaires, les dislocations de la première rangée 
du carpe. 

Rappelons enfin que le massif carpien est fortement concave en avant. Cette 
gouttière carpienne est transformée en canal par un épais ligament annulaire 
antérieur du carpe. C’est dans ce canal que passent tous les fléchisseurs des doigts 
et leur gaine synoviale, le grand palmaire, le nerf médian. La section du ligament 
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Fig. 2. — Coupe transversale du canal carpien. En 
pointillés, les tendons. En noir, le nerf médian. 



annulaire antérieur du carpe donne accès à la région et lève une compression 
éventuelle du nerf (fîg. 2). 

Les principaux muscles moteurs du poignet sont au nombre de quatre : en 
avant et en dehors le grand palmaire, en avant et en dedans le cubital antérieur, en 
arrière et en dehors les deux radiaux, en arrière et en dedans le cubital postérieur. 
Tous ces muscles se terminent sur les bases des métacarpiens. Le cubital antérieur 
fait relais sur le pisiforme auparavant. Il est intéressant de noter la physiologie de 
ces muscles : les muscles antérieurs sont fléchisseurs, les postérieurs extenseurs. 
Les muscles externes sont abducteurs, les internes adducteurs. Chacun d’eux 
occupe un quadrant par rapport à l’axe longitudinal de la main. Il est intéressant 
de remarquer que chaque muscle, par rapport aux muscles voisins est soit 
synergique, soit antagoniste selon le mouvement qui lui demande : par exemple 
grand palmaire et cubital antérieur sont synergiques dans la flexion du poignet 
mais antagonistes dans l’inclinaison latérale (fig. 3). 



Fig. 3. — Mode d'action théorinue des muscles 


moteurs du poignet. G.P. : Grand Palmaire. 
RjR 2 : Radiaux. 


C.A., C.P. : Cubital Antérieur et Postérieur. 


En fait, les expérimentations récentes (thèse de Gagey) ont montré que tout 
n’était pas si simple : 

— le deuxième radial n’est pas extenseur à lui tout seul, il n’est extenseur du 
poignet que lorsqu’il est associé au cubital postérieur, en revanche, il est toujours 
inclineur radial ; 

— le cubital postérieur est extenseur, mais son potentiel est faible ; 

— l’extension du poignet est due essentiellement au deuxième radial, à 
l’extenseur commun des doigts en fin de course, enfin au premier radial ; 

— quant à la flexion du poignet, elle est évidemment le fait du grand 
palmaire mais aussi du petit palmaire lorsqu’il existe car il a un très bon moment 
d’action. Le cubital antérieur est toujours fléchisseur et inclineur cubital puissant ; 

— quant aux fléchisseurs des doigts, ils ne sont que très faiblement fléchis¬ 
seurs du poignet. 

Le potentiel de flexion dépasse le potentiel d’extension. Le potentiel d’incli¬ 
naison cubitale dépasse le potentiel d’inclinaison radiale. 

Sur le plan pratique, le poignet est en définitive soumis à deux forces princi- 
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Fig. 4. — Directions préférentielles d'action des principaux muscles moteurs du poignet (d’après 
Gagey). 

pales résultant de la contraction de ses différents muscles : une résultante dorsale 
associant extension et inclinaison radiale, une force ventrale associant inclinaison 
cubitale et flexion (fig. 4). 

II. - LA MAIN MÉTACARPIENNE (fig. 5) 

C’est là la véritable paume fonctionnelle de la main. C’est une zone quadran- 
gulaire, large et peu mobile : en effet, les deux métacarpiens externes, le deux et le 
trois, sont solidement arrimés au carpe et forment une colonne quasi immobile. 
Les deux métacarpiens internes quatre et cinq ont une articulation plus lâche avec 


Fig. 5. — Les principales loges de la main (en 
noir, les renforcements de l’aponévrose 
palmaire moyenne). 
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le carpe, mais leur mouvement de flexion antérieure ne dépasse guère 15 à 20°. Il 
permet de rétrécir la main pour enfiler un gant ou pour prendre la forme de « main 
d’accoucheur ». Cette région est concave dans les deux plans : dans le plan 
horizontal, elle prolonge la concavité de la gouttière carpienne. Dans le plan 
frontal, de haut en bas, elle est légèrement concave en avant puisque les métacar¬ 
piens ont une légère courbure. Cette morphologie est encore augmentée par la 
saillie des berges externe et interne sous forme d’éminence musculaire thénar ou 
hypothénar. On peut véritablement parler du : « creux de la main ». Sur le plan 
anatomique, c’est une région autonome qui possède ses os, ses muscles, ses 
vaisseaux et ses nerfs. Sa principale caractéristique est la solidité, la stabilité. Le 
ligament inter-métacarpien distal réunit les têtes métacarpiennes et les empêche de 
s’écarter. C’est grâce à cette région quadrangulaire et immobile que la prise de 
force peut être faite à pleine paume. 

Le contenu de cette région : 

— Sur la face dorsale, les tendons extenseurs sont étalés, superficiels, coincés 
entre la peau fine et les métacarpiens très saillants. On y trouve des veines super¬ 
ficielles et des branches dorsales du radial et du cubital. 

— Au niveau palmaire, le contenu est réparti dans trois loges principales : 

a) La loge palmaire profonde ou loge inter-osseuse qui contient deux mus¬ 
cles par espace inter-métacarpien. Les inter-osseux dorsaux ont deux insertions 
sur les deux os voisins alors que les inter-osseux palmaires n’ont qu’une seule 
insertion. C’est sans grande importance pratique. Il faut cependant retenir que 
ces muscles remplissent complètement l’espace situé entre deux métacarpiens. 

b) La loge palmaire externe ou thénarienne contient les quatre muscles 
annexés au pouce : adducteur, le plus profond, court fléchisseur, qui contient dans 
son épaisseur le tendon du long fléchisseur propre du pouce. Le plan superficiel est 
formé de l’opposant et du court abducteur du pouce. Tous ces muscles se termi¬ 
nent sur la base de la l re phalange par l’intermédiaire des deux os sésamoïdes. Ces 
sésamoïdes sont solidaires de PI à laquelle ils sont réunis par un solide 
fibro-cartilage glénoïdien. Seul, l’opposant du pouce se termine sur le premier 
métarcapien. C’est lui qui fera tourner la totalité de la colonne du pouce, nous y 
reviendrons. 

c) La loge palmaire interne ou hypothénar contient des muscles homologues 
annexés au cinquième doigt : opposant, court-fléchisseur, abducteur du cinquième 
doigt. Nous avons donc théoriquement les mêmes possibilités fonctionnelles au 
niveau du cinquième doigt. Cependant, nous ne les utilisons pas. Ces muscles sont 
sans grande importance. 

Ces trois loges musculaires sont irriguées par un système artériel particulier : 
l’arcade palmaire profonde qui chemine sur les bases des métacarpiens. 

Elle est accompagnée par la branche profonde du nerf cubital qui donne 
l’innervation motrice de la quasi-totalité des muscles que nous avons vus. Seuls les 
muscles superficiels de l’éminence thénar (court-abducteur, opposant) échappent 
à cette innervation. 

Une lésion du nerf cubital provoque donc une paralysie de la quasi-totalité 
des muscles intrinsèques de la main. 

En avant de cette main métacarpienne et tout à fait indépendamment d’elle, 
passe le pédicule tendino-vasculo-nerveux des doigts. Il est situé dans un tunnel 
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étanche, aponévrotique, limité en arrière par l’aponévrose palmaire profonde, 
latéralement par les aponévroses thénarienne et hypothénarienne, en avant, par 
l’aponévrose palmaire moyenne qui le sépare de la graisse sous-cutanée particuliè¬ 
rement épaisse à ce niveau. Cette aponévrose palmaire moyenne est formée de 
fibres transversales, profondes et de fibres plus superficielles longitudinales parti¬ 
culièrement renforcées au devant des tendons fléchisseurs. C’est au niveau de ces 
bandelettes pré-tendineuses que l’on trouve les lésions maximum dans les rétrac¬ 
tions de l’aponévrose palmaire moyenne qui sont à l’origine des maladies de 
Dupuytren. Dans ce tunnel fibreux, passent les éléments qui se rendent au doigt : 
les tendons fléchisseurs, superficiel et profond, qui divergent chacun vers leur 
doigt de destination. Ils sont noyés dans un tissu celluleux qui leur apporte la 
vascularisation. Il n’y a pas de gaine synoviale à ce niveau. Ils sont accompagnés 
du pédicule vasculo-nerveux des doigts : les artères sont apportées par l’arcade 
palmaire superficielle et ses branches les artères digitales communes des deuxième, 
troisième et quatrième espaces. Les nerfs sont les branches sensitives issues du 
médian et du cubital qui, comme les artères digitales vont se bifurquer à la partie 
basse de l’espace correspondant pour former les paquets vasculo-nerveux 
collatéraux. 

Cette belle disposition est trop schématique et trop harmonieuse pour être 
tout à fait réelle : il faut se rappeler que : 

— les artères du pouce sont fournies par l’arcade palmaire profonde ; 

— les branches superficielles du médian donnent un rameau moteur : le 
rameau thénarien qui va innerver les deux muscles superficiels de l’éminence 
thénar opposant et court abducteur. 

III. - LA CHAÎNE DES DOIGTS 

Elle s’oppose point par point à la stabilité de la main métacarpienne. Elle est 
formée d’osselets graciles, réunis entre eux par des articulations mobiles. Elle ne 
possède pas de muscles intrinsèques mais les tendons terminaux de muscles venus 
de plus haut. Enfin, sa fonction essentielle est la mobilité, support d’une 
préhension harmonieuse. 

— Les articulations ont une disposition très comparables : elles sont toutes 
formées par la tête de l’os proximal s’articulant avec la base de l’os distal. Elles 
sont renforcées par des ligaments collatéraux. Elles présentent sur leur face 
palmaire un fibro-cartilage glénoïdien qui renforce en avant la capsule et qui est 
solidement fixé sur la base de l’os distal. 

Cependant, il existe entre elles des différences très importantes : l’articulation 
métacarpo-phalangienne met en présence une tête métacarpienne convexe en tous 
sens et une base phalangienne concave dans tous ses diamètres. Les mouvements 
sont possibles dans les trois plans de l’espace, c’est une énarthrose à trois degrés 
de liberté. Au contraire, les articulations inter-phalangiennes proximale et distale 
sont formées par la tête de la phalange proximale qui présente une petite gorge à 
sa partie moyenne et la base de la phalange distale qui présente une petite crête 
qui lui fait face. Ce sont des trochléennes à un seul degré de liberté, la flexion- 
extension. L’abduction-adduction ou les torsions sont impossibles dans ces articu¬ 
lations. En résumé, la métacarpo-phalangienne est une épaule, les inter-pha¬ 
langiennes sont des genoux (fig. 6) 
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Fig. 6. — Comparez Varticulation métacarpo-phalangienne 
courbe en tous sens et Vinterphalangienne, condylienne. 



La mécanisation se fait grâce à un système complexe de tendons fléchissseurs et 
extenseurs que nous allons voir un peu en détail. 

La flexion . — Les tendons fléchisseurs, au nombre de deux : superficiel se 
terminant par deux languettes sur P2 ; profond, tendon perforant se terminant sur 
la base de P3 sont des gros tendons ronds, bien individualisés depuis très haut. 
Les superficiels depuis le quart inférieur de l’avant-bras, les profonds depuis le 
canal carpien. Ils cheminent dans une gaine séreuse digitale qui s’étend du col du 
métacarpien jusqu’à la base de la troisième phalange. Cette gaine séreuse facilite 
le coulissement des tendons et assure leur vascularisation grâce à de petits mésos : 
les vincula tendinum qui contiennent les artères nourricières. Cette gaine séreuse 
est enveloppée par un foureau fibreux continu allant de l’articulation métacarpo- 
phalangienne à l’articulation inter-phalangienne distale. Cette gaine fibreuse est 
continue mais elle présente plusieurs renforcements : une poulie proximale trans¬ 
versale au niveau de la base de PI qui a pour rôle principal de diriger le tendon 
dans l’axe du doigt après leur divergence à la sortie du canal carpien. Plus loin, la 
gaine est plus mince et formée de fibres qui s’entrecroisent. Une deuxième poulie 
existe au niveau de la base de P2. A la partie distale, là encore, la gaine est plus 
mince. 

Le rôle de ces ponts fibreux est double : 

a) Effet levier. - La gaine fibreuse maintient les tendons fléchisseurs appliqués 
à la face antérieure du doigt dans toutes les positions. Elle évite que, en flexion 



Fig. 7. — « Effet levier » de la gaine fibreuse : quelle que soit la position de la phalange, la com¬ 
posante de flexion reste constante (Fj = F 2 ). 
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forte, les tendons ne prennent la corde de l’arc. Elle conserve donc à la force de 
flexion du tendon une composante fléchissante constante, quelle que soit la 
position de flexion ou d’extension du doigt (fig. 7). 

b) Effet poulie. — Le tendon fléchisseur s’accroche sur le bord de la gaine et 
tire sur la phalange par l’intermédiaire de celle-ci comme une corde sur une 
poulie. L’orifice supérieur de là poulie proximale garde toujours la même orienta¬ 
tion : il regarde toujours en haut. Dans la flexion, la poulie se plisse mais son 
orifice supérieur reste dirigé vers le haut. La résection partielle de la poulie favo¬ 
rise la flexion de l’articulation métacarpo-phalangienne mais diminue un petit peu 
la force de flexion des inter-phalangiennes car le bord d’attaque du tendon se 
trouve reporté un petit peu plus distal. C’est ce que l’on observe dans le traitement 
chirurgical des doigts à ressort. 

c) Enfin rappelons que la flexion de la première phalange est assurée par les 
expansions palmaires des muscles inter-osseux palmaires et dorsaux. Ces muscles 
inter-osseux, tous innervés par le nerf cubital, ont de plus un rôle dans l’écarte¬ 
ment et le rapprochement des doigts : les inter-osseux dorsaux écartent les doigts, 
les inter-osseux palmaires les rapprochent. 

L’extension est un phénomène beaucoup plus complexe qui est dévolu à 
« l’aponévrose dorsale du doigt » de Landsmeer. Celle-ci est un plan fibreux très 
mince, étalé, qui comporte des fibres pluri-directionnelles. Ces fibres viennent en 
grande partie du tendon extenseur commun des doigts, isolées ou renforcées par 
un extenseur propre au niveau du 2 et du 5. Ce tendon extenseur classiquement 
donne une expansion sur la base de PI, une expansion sur la base de P2 et deux 
expansions latérales qui contournent P2 pour se terminer sur la base de P3. 
D’autres formations issues des muscles intrinsèques de la main complètent cette 
aponévrose : dossière des inter-osseux qui cravate la base de PI, expansions 
obliques des inter-osseux et des lombricaux qui rejoignent les expansions dorsales 
et latérales de l’extenseur commun des doigts. Enfin, le ligament rétinaculaire de 
Landsmeer est une formation purement fibreuse qui vient de la gaine des fléchis¬ 
seurs, passe ventralement par rapport à la tête de PI, cravate la face latérale de P2 
et se termine dorsalement au niveau de l’extenseur de P3 après être passé derrière 
la tête de P2. 

La physiologie de l’extension est complexe : il vaut mieux l’étudier en allant 
de la partie distale vers la partie proximale : 

— La troisième phalange s’étend grâce aux expansions des inter-osseux et 
des lombricaux sur l’extenseur commun des doigts qui lui n’est pas actif sur P3. 
La course du tendon à ce niveau est très courte : 3 mm environ. 

— L’extension de P2 sur PI se fait différemment selon que PI est en exten¬ 
sion ou en flexion : en extension de PI sur le métacarpien, l’extenseur commun est 
inefficace et se sont les intrinsèques qui provoquent l’extension de P2. En revanche, 
en flexion métacarpo-phalangienne, les fibres provenant de l’extenseur commun 
peuvent être efficaces par l’intermédiaire de la bandelette médiane. De plus, 
l’extension se fait sur un doigt stabilisé par une contraction antagoniste du fléchis¬ 
seur commun superficiel. La composante de ces deux forces (fléchisseur et exten¬ 
seur) est dirigée dorsalement par rapport à l’axe de PL L’extension de l’I.P.P. 
provoque donc aussi une extension métacarpo-phalangienne (fig. 8). Quant au 
ligament rétinaculaire, sa disposition oblique lui permet d’obtenir une flexion 
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Fig. 8 . — La résultante R des forces d'extension 
E et de flexion F de PII a tendance à porter 
aussi PI en extension. 



automatique de P3 lorsque P2 se fléchit et vice versa : extension automatique de 
P3 lors de l’extension de P2. 

— En conclusion de ce chapitre complexe, il faut retenir que les intrinsèques 
et le tendon long extenseur commun se complètent. L’inter-osseux n’est extenseur 
que sur le doigt en demi-extension. En flexion, il a surtout pour effet de stabiliser 
la métacarpo-phalangienne et c’est à ce moment-là le tendon extenseur qui 
provoque le mouvement d’extension. Quant aux lombricaux, ils sont toujours 
actifs quelle que soit la position du doigt, soit en tirant vers la partie proximale les 
extenseurs, soit en détendant les fléchisseurs et en le tendant vers la partie distale. 
De plus, ils ont un rôle proprioceptif important. Cependant leur force musculaire 
est assez faible. 


IV. - LA COLONNE DU POUCE 


Le premier rayon a une physiologie totalement différente des autres. En effet, 
il est très mobile et il peut se projeter au devant de la paume de la main : c’est 
l’opposition du pouce, geste essentiel dans la préhension. 

L’articulation principale de ce mouvement est l’articulation trapézo- 
métacarpienne. Elle est totalement différente des autres par sa morphologie et par 
son fonctionnement. Elle est située à la partie la plus externe du carpe, là précisé¬ 
ment où le bord externe se relève vers l’avant : l’opposition du pouce en est 
facilitée d’autant. C’est une articulation par emboîtement réciproque en forme de 
selle : la face inférieure du trapèze est convexe d’avant en arrière, concave 
transversalement. La base du premier métacarpien a une orientation inverse. Cette 
disposition permet à l’articulation des mouvements dans deux plans perpendiculai¬ 
res et même des mouvements de torsion. La colonne du pouce peut ainsi décrire 
un ovoïde irrégulier avec une partie très courbe, très concave en arrière, la grande 
course et une partie plus transversale, plus horizontale, plus parallèle à la paume 
de la main, où petite course (fig. 9). 

Huit muscles concourent à mécaniser le premier doigt : les muscles long et 
court fléchisseurs, long et court extenseurs permettent les mouvements de flexion- 
extension des deux phalanges du pouce et n’ont rien d’extraordinaire. En revanche, 
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Fig. 9. — Trajet du I er métacarpien dans le mouvement 
d'opposition. 

A-B-C-D : grande course 
A-E-D : petite course. 


les muscles proximaux long et court abducteurs du pouce, adducteur et surtout 
opposant du pouce, permettent ce mouvement complexe qui est l’opposition : en 
effet, si l’opposant est indispensable à décrire ce beau mouvement arrondi dans 
lequel la pulpe du pouce passe en revue la pulpe des quatre autres doigts et que 
l’on appelle l’opposition, il n’est pas le seul en cause. L’opposition est un 
mouvement complexe qui nécessite la mise en route successive de plusieurs 
muscles : d’abord ouverture de la première commissure par le long puis le court 
abducteur du pouce, puis trajet d’opposition où l’opposant joue un rôle important. 
Enfin, facteur d’adduction et de flexion où l’adducteur et les fléchisseurs jouent 
aussi leur rôle (fig. 10). 

Les trois nerfs moteurs de la main participent à ce mouvement : le radial 
pour le long abducteur, le cubital pour l’adducteur, mais surtout la branche théna- 
rienne du médian pour le court abducteur et l’opposant. 



Fig. 10. — Muscles impliqués dans l'opposi¬ 
tion du pouce (diagramme schématique). 


EN CONCLUSION 


La main possède à la fois un rôle moteur et un rôle sensitif sans que l’on 
puisse dire quel est le plus important des deux : 

— Le passage de la position quadripède à la position bipède a libéré nos 
pattes de devant et leur a permis de se spécialiser dans la préhension. La totalité 
du membre supérieur est organisé en vue de cette fonction : l’épaule et le coude 
« téléguident » la main vers l’objet à attraper. La main se prépare au geste en 
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s’ouvrant : l’extension des doigts précède la prise. Les différents types de 
préhension ont été abondamment analysés : on distingue habituellement la prise 
fine (« le pinch ») et la prise de force (« le grasp »). On peut essayer de les décrire 
avec plus de précision en distinguant les prises termino-terminales, termino-sub- 
terminales, digito-palmaires, directionnelles etc. Sans entrer dans tous ces détails, 
notons schématiquement que la pince pouce-index est la pince fine, sensible, pré¬ 
cise. En revanche, la prise de force, la prise du manche de l’outil, nécessite l’inté¬ 
grité des deux derniers doigts. C’est avec le talon de la main que l’on a une prise 
solide. Dans ce type de préhension, le rôle du pouce est beaucoup moins impor¬ 
tant. 

— Le rôle sensitif de la main est aussi important que son rôle moteur : c’est 
l’organe du cinquième sens. C’est lui qui nous permet de reconnaître nos clés dans 
notre poche. C’est lui qui nous permet de distinguer différentes sortes de tissus. 
C’est l’œil des aveugles. 

Sans parler du violoniste virtuose, de l’orfèvre, de l’horloger, si nous 
essayons d’imaginer ce que représente en sensations superficielles et profondes, 
en contractions musculaires successives et équilibrées, le simple fait d’écrire la 
lettre « a » chose banale, s’il en fut, on ne s’étonne plus à penser que, sur le cortex 
cérébral, aussi bien au niveau de l’aire motrice qu’au niveau de l’aire sensitive, la 
surface réservée à la main représente près de la moitié de la superficie totale du 
corps. 
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II. RACHIS 


BIOMÉCANIQUE DU RACHIS 
R. Louis* 


Le rachis dispose d’une constitution, d’une morphologie et d’une mécanique 
adaptée aux fonctions qu’il assure. Le rachis est un organe qui appartient à deux 
appareils : l’appareil locomoteur et le système nerveux. Chacune de ses parties 
assure une ou plusieurs fonctions particulières. La partie locomotrice du rachis se 
charge des fonctions de soutien, statique, stabilité, dynamique et protection 
nerveuse. Sa partie nerveuse avec la moelle et les racines rachidiennes se charge 
des fonctions cérébro-spinales et végétatives transmises par la moelle et les nerfs 
rachidiens. Nous n’insisterons pas particulièrement sur la fonction de soutien du 
rachis qui peut se résumer au fait que cette pièce axiale de l’appareil locomoteur 
sert de tuteur aux grandes parties du corps et aux viscères thoraciques et 
abdominaux qui s’y insèrent par l’intermédiaire des branches segmentaires du 
système aortique et cave. 


I. - LA FONCTION STATIQUE 

(% O 


La fonction statique du rachis est celle par laquelle il participe à l’équilibre 
du tronc et de la tête grâce à l’existence de courbures vertébrales. Dans le plan 
frontal le rachis est pratiquement rectiligne mais dans le plan sagittal il présente 
quatre courbures alternées, deux en lordose, la cervicale et la lombaire et deux en 
cyphose, la dorsale et la sacrée. Pour les physiciens, l’existence de ces quatre 
courbures alternées multiplies la résistance du rachis de 17 fois suivant la formule 
R = C 2 + 1. Pour les anatomistes, la phylogenèse démontre que les courbures 
vertébrales sont le résultat d’une adaptation du rachis aux modes de locomotion 
des êtres vivants. Le rachis des poissons est en cyphose, celui des tétrapodes 
présente une lordose cervicale et le reste est en cyphose ; chez les antropoïdes et 
l’homme apparaît en outre la lordose lombaire. La lordose cervicale avec dispari¬ 
tion des côtes cervicales donne une grande mobilité à la tête et permet d’aligner 
son centre de gravité sur celui du reste du corps. La lordose lombaire par suppres- 
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Fig. 1. — Adaptation du rachis aux modes de locomotion 



des êtres vivants. 


sion des côtes lombaires accroît également la mobilité de la région de la taille et 
permet la station érigée en ramenant le centre de gravité des parties du corps 
sus-jacentes au-dessus du polygone de sustentation. La lordose lombaire est elle- 
même sous l’influence de l’équilibre du tronc sur les têtes fémorales. Lorsque la 
région lombo-sacrée est située en avant de la verticale passant par les têtes fémo¬ 
rales la lordose est exagérée et vice versa. La lordose est plus particulièrement 
développée en position debout alors qu’elle tend à s’effacer en position assise ou 
en flexion du tronc. 

L’examen clinique de la statique vertébrale sur une grande population met en 
évidence d’une part de nombreuses variations anatomiques d’autre part des 
processus pathologiques. Nous pouvons faire entrer dans les variations 
anatomiques certaines hyperlordoses lombaires, certains dos ronds, les cypho- 
lordoses, les projections du cou en avant, le dos creux ou plat, la cyphose totale, 
la lordose totale et l’inversion vertébrale. Parmi les déformations pathologiques les 
plus fréquentes dans le plan frontal, se situent les scolioses, soit uniques : cervicale, 
dorsale, dorso-lombaire ou lombaire ; soit doubles : combinées, dorsale et lombai¬ 
re. Certaines déformations traumatiques ou infectieuses peuvent aboutir à des 
cyphoses graves. Toute déformation au-delà des limites normales entraîne pour 
rétablir l’équilibre vertébral des courbures de compensation en sens inverse de la 
déformation initiale. Comme pour la biomécanique des membres les déviations 
des courbures vertébrales entraînent des phénomènes de surcharge au niveau des 
zones comprimées dans la concavité des courbures et des phénomènes d’étirement 
ligamentaire avec possibilité d’ostéophytose de traction sur les convexités verté¬ 
brales. La thérapeutique vertébrale soit prophylactique, soit curative doit donc 
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prévenir ou corriger les excès de courbure vertébrale ainsi que les déséquilibres 
vertébraux. 


II. - LA FONCTION DE STABILITÉ 

(fig. 2, 3 et 4) 


La stabilité vertébrale est la qualité grâce à laquelle les pièces vertébrales 
peuvent maintenir leur cohésion dans toutes les positions physiologiques du corps. 
La notion de stabilité physiologique aboutit tout naturellement en pathologie à la 
notion d’instabilité. L’instabilité est le processus pathologique qui peut aboutir à 
des déplacements vertébraux au-delà des limites physiologiques. De nombreuses 
théories ont été avancées pour expliquer l’instabilité depuis que sa notion a été 
mise en avant par Nicoll en 1949. Decoulx et Rieunau en 1958 ont insisté sur le 
rôle du mur postérieur des corps vertébraux dans la stabilité vertébrale ; Ramadier 
en 1963 a insisté sur le rôle des facettes articulaires ; Holdsworth en 1963 a mis 
l’accent sur le rôle du complexe ligamentaire postérieur ; Roy-Camille dès 1974 a 
décrit son « segment moyen » incluant le mur postérieur des corps vertébraux et 
des disques, les deux pédicules et les massifs articulaires. Kirkaldy-Willis et 
Farfan en 1982 ont insisté sur le rôle des traumatismes rotatoires au niveau de 
l’anneau fibreux pour expliquer les instabilités arthrosiques du rachis. Récemment 
enfin, en 1983, Denis a proposé une théorie des trois colonnes pour comprendre 
l’anatomo-pathologie des fractures du rachis. La théorie de Denis comporte trois 
colonnes frontales, l’une correspondant à la moitié antérieure des corps vertébraux 
et des disques, la seconde correspond à la moitié postérieure des corps vertébraux 



Fig. 2. — Stabilité axiale et transversale du rachis : théorie des 3 colonnes. 
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et des disques et la colonne postérieure correspond à l’ensemble des arcs posté¬ 
rieurs et de leurs moyens d’union ligamentaires. Nous mêmes avons présenté dès 
1975 une théorie des trois colonnes tout à fait différente de celle de Denis. 


1° La théorie des trois colonnes (fig. 2) 


Dans un but de clarté nous décrirons séparément la stabilité axiale du rachis 
et sa stabilité transversale. 

La stabilité axiale. — Dans le sens vertical ou axial, la stabilité vertébrale 
trouve son support dans l’architecture élémentaire puis globale du rachis. 

a) L’architecture élémentaire des vertèbres. — De l’atlas au sacrum, il est 
possible de dégager, de la morphologie complexe des vertèbres, les structures qui 
supportent les forces de pesanteur. L’atlas peut être assimilé à deux masses 
latérales réunies par deux arcs. L’axis se résume à trois colonnes, l’une verticale, 
conique, médiane et antérieure (dent et corps) et deux latérales, obliques et 
parallélépipédiques. Les trois colonnes fusionnent vers le haut dans le corps de 
l’axis et divergent vers le bas. Pour nous, les pédicules de l’axis sont inexistants et 
ce qui est appelé « pédicule » est en fait l’isthme, car interarticulaire. De C3 à L4, 
les caractéristiques architecturales sont analogues, c’est-à-dire que les vertèbres 
possèdent trois colonnes verticales : celle du corps vertébral en avant et celles des 
apophyses articulaires en arrière. En L5, on retrouve la même disposition mais 
avec deux nuances : le corps vertébral est cunéiforme et les colonnes postérieures 
sont angulées au niveau de isthmes. Le sacrum présente trois points d’appui pour 
ces trois colonnes : le plateau sacré et les deux facettes sacrées. Le sacrum 
transmet ensuite les forces de pesanteur au bassin par les deux facettes auricu¬ 
laires. 

b) L’architecture globale du rachis.— La juxtaposition des diverses pièces 
vertébrales permet de suivre les lignes de forces de pesanteur du crâne au bassin. 
Le crâne transmet au rachis son poids par deux colonnes disposées dans le même 
plan frontal. Ces deux colonnes se transforment en trois au niveau du corps de 
l’axis, qui représente un véritable carrefour de transmission des forces. Ensuite les 
forces se répartissent sur trois colonnes disposées selon les arêtes d’un prisme 
triangulaire à base postérieure. La colonne antérieure, la plus volumineuse, prend 
un aspect de pyramide quadrangulaire formée par l’alternance des corps verté¬ 
braux et des disques jusqu’au plateau sacré. Les deux colonnes postérieures, 
disposées dans un plan frontal sont constituées par la succession des apophyses 
articulaires. En deux zones principalement, C2 et L5 ces colonnes postérieures 
présentent une angulation isthmique. Le sacrum constitue à nouveau un carrefour 
de forces qui transforme la réception selon trois points en émission selon deux 
points latéraux vers le bassin et les membres inférieurs. Le système vertical des 
colonnes est renforcé par des barreaux horizontaux qui, à chaque étage vertébral, 
solidarisent les colonnes entre elles. Les barreaux sont les deux arcs en Cl, un arc 
postérieur en C2 et les deux pédicules avec les lames pour les vertèbres sous- 
jacentes. Les apophyses épineuses et transverses s’ajoutent à ce système axial pour 
servir de bras de leviers musculaires. 
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La stabilité transversale . — Quand le rachis est soumis à des forces per¬ 
pendiculaires à son grand axe, les points de faiblesse sont situés au niveau des 
zones mobiles, articulaires. Quel que soit le niveau vertébral considéré on retrouve 
toujours le même mécanisme de stabilisation des segments mobiles. Ce mécanisme 
peut s’exprimer de deux façons différentes : « le couple butée osseuse-frein liga¬ 
mentaire » ou la « triangulation articulaire orthogonale ». 

a) Le couple « butée osseuse-frein ligamentaire ». — Chaque mouvement inter¬ 
vertébral est limité dans les amplitudes extrêmes par la conjonction de butées 
osseuses et de freins ligamentaires. Pour la flexion : les butées osseuses sont en 
C1-C2 l’apophyse odontoïde contre l’arc antérieur de l’atlas et de C2-C3 à L5-S1, 
les facettes articulaires et accessoirement le listel antérieur des corps vertébraux. 
Les freins ligamentaires sont en C1-C2 le ligament transverse et la membrane 
atloïdo-axoïdienne. De C2-C3 à L5-S1 les freins ligamentaires sont tous les 
moyens d’union intervertébraux situés à l’arrière du nucléus pulposus : partie 
postérieure de l’anneau fibreux, ligament longitudinal postérieur, capsules articu¬ 
laires, ligaments jaunes, ligaments inter et sus-épineux. 

Pour l’extension : les butées osseuses sont représentées par le contact des 
facettes inférieures avec les lames et celui des apophyses épineuses entre elles. Au 
niveau de la charnière cranio-vertébrale les butées sont l’arc antérieur de C1 sur la 
dent et le contact de l’arc postérieur de C1 avec l’occipital et l’arc postérieur de 
C2. Les freins ligamentaires se situent en avant du nucléus pulposus : ligament 
longitudinal antérieur, partie antérieure de l’anneau fibreux. 

Pour l’inclinaison-rotation : les butées osseuses sont les facettes articulaires 
avec entre autres : au rachis cervical l’uncus pour les corps vertébraux et pour 
les arcs postérieurs l’emboîtement réciproque du sommet des facettes articulaires 
supérieures avec la face inférieure des apophyses transverses ; au rachis thora¬ 
cique les articulations costo-transversaires ; au rachis lombaire le versant sagittal 
des facettes articulaires et le rebord latéral des plateaux vertébraux. Les freins 
ligamentaires sont les moyens d’union controlatéraux à l’inclinaison-rotation. 

b) La triangulation articulaire orthogonale. — Au niveau de chaque segment 
mobile vertébral entrent en jeu simultanément trois articulations situées aux trois 
angles d’un triangle avec des interlignes articulaires orthogonaux ou presque. Le 
disque intervertébral et les deux articulations zygapophysaires sont disposées en 
triangle ; le plan passant par l’interligne des articulations zygapophysaires fait un 
angle moyen avec celui du disque intervertébral de 45° au rachis cervical, de 60° au 



Fig. 3 . — La triangulation articulaire orthogonale. 
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rachis thoracique et de 90° au rachis lombaire. Cette opposition d’orientation des 
trois articulations d’un même segment mobile est un mécanisme efficace pour sta¬ 
biliser, quels que soient leurs mouvements, les vertèbres entre elles. Comparons, 
par exemple, les conditions mécaniques au cours de deux situations différentes d’un 
segment mobile dorsal. En position de flexion du cou le disque a son interligne 
presque vertical et les articulations postérieures un interligne presque horizontal. 
En extension c’est le contraire. Or un interligne vertical signifie que les forces de 
pesanteur ont essentiellement une action de cisaillement sur les freins ligamentaires 
ou discaux, et un interligne horizontal, que les forces de pesanteur ont essentielle¬ 
ment une action de compression sur les surfaces articulaires ou butées osseuses 
(plateaux vertébraux et facettes articulaires). En plus de l’action de la pesanteur 
(poids du corps et soulèvement de poids), il faut compter sur les forces axiales de la 
musculature vertébrale qui ajoute à la stabilité du rachis un effet de précontrainte 
permanente. Il existe donc au niveau de chaque segment mobile un balancement 
entre le rôle du disque et des articulations postérieures. D’ailleurs la surface por¬ 
tante additionnée du disque et des deux articulations postérieures va en augmentant 
du crâne au bassin pour chaque segment mobile. Nous avons trouvé en moyenne 
pour un adulte: C1-C2 une surface articulaire totale de 3,8cm 2 , en C6-C7 : 
4,1 cm 2 , en T5-T6 : 7 cm 2 , en T12-L1 : 12 cm 2 , et en L5-S1 : 18 cm 2 . Cette pro¬ 
gression caudale des surfaces articulaires prouve bien le rôle partagé dans toute la 
mécanique vertébrale des disques et des articulations postérieures qui ne sont pas 
de simples éléments d’orientation de la mobilité segmentaire du rachis (fig. 3). 


2° L ’instabilité vertébrale (fig. 4) 

Une étude en laboratoire sur des rachis fraîchement prélevés, nous a permis 
par des sections combinées de ligaments et de disques au niveau de divers seg- 
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ments mobiles du rachis de déterminer le rôle des ligaments dans l’instabilité. 
Nous avons pu constater ainsi qu’en flexion du rachis on ne pouvait aboutir à une 
instabilité c’est-à-dire un déplacement pathologique qu’après avoir sectionné tous 
les moyens d’union en arrière du nucléus pulposus. Si une seule formation inter¬ 
vertébrale, postérieure au nucléus pulposus persiste l’instabilité ne peut se 
produire. On peut donc déduire en pathologie sur des radiographies montrant un 
déplacement pathologique intervertébral que les lésions provocatrices de l’instabi¬ 
lité sont au moins une rupture complète de tous les moyens d’union postérieur au 
centre de rotation qu’est le nucléus pulposus. Nous avons pu ainsi décrire une 
cotation de l’instabilité traumatique. Nous avons affecté un coefficient 1 pour 
la rupture de chacune des trois colonnes verticales ; un coefficient 0,5 pour la 
rupture d’un barreau horizontal et 0,25 pour la section d’une apophyse transverse 
ou épineuse. Nous pensons qu’un rachis lésé est d’autant plus instable que la 
somme des coefficients atteint ou dépasse : 2. Une somme inférieure à 2 corres¬ 
pond à un rachis stable. Une luxation bilatérale ou une fracture de Chance corres¬ 
pondent à une rupture des trois colonnes, donc à une grande instabilité de valeur 
3. En fonction de l’évolution ultérieure des lésions, nous avons distingué des 
instabilités osseuses provisoires et des instabilités ligamentaires définitives. 
L’instabilité osseuse provisoire correspond à deux ou trois colonnes rompues dans 
leur secteur osseux ; la réduction suivie de contention orthopédique en est le 
traitement de choix car un cal osseux doit pouvoir les stabiliser en quelques 
semaines. L’instabilité ligamentaire définitive correspond à des solutions de 
continuité sur deux ou trois colonnes dans leurs secteurs articulaires ; l’expérience 
clinique nous montre que l’évolution spontanée se fait rarement vers une cicatrisa¬ 
tion stable, c’est pourquoi leur traitement de choix est la stabilisation chirurgicale. 

Ces règles valables pour des solutions de continuité des colonnes doivent être 
modifiées lorsqu’il existe une perte de substance d’une colonne à laquelle nous 
donnons le coefficient d’instabilité 2. C’est le cas de la fracture frontale d’un corps 
vertébral avec faille béante sous le coin antéro-inférieur du corps vertébral sus- 
jacent : l’évolution se fait vers une cyphose progressive par bascule du corps sus- 
jacent vers le fond de la faille fracturaire. De même, après réduction orthopédique 
d’une fracture cunéïforme sévère (plus de 50 % de perte de hauteur de la paroi 
antérieure du corps) il apparaît dans l’os spongieux des lacunes par mauvaise 
réexpansion du tissu osseux. Il s’ensuit en général après ablation de l’appareil de 
contention une déformation récidivante en cyphose. Enfin une laminectomie suivie 
d’une résection d’apophyses articulaires provoque une instabilité cyphosante. Ces 
trois exemples de perte de substance d’une colonne appellent un traitement chirur¬ 
gical de reconstitution de la colonne lésée par greffe et ostéosynthèse. 


3° L’instabilité d’origine arthrosique 

L’instabilité arthrosique s’apparente à l’instabilité ligamentaire par altération 
dégénérative des freins ligamentaires (sans rupture complète toutefois) et déforma¬ 
tion des butées osseuses. L’instabilité arthrosique douloureuse prouvée radiologi¬ 
quement et soulagée par le test du corset plâtré releve de la fusion vertébrale. 
Nous pouvons retenir comme signes pathognomoniques soit de l’entorse grave 
vertébrale soit de l’instabilité arthrosique sur des clichés dynamiques de profil, un 
déplacement angulaire d’une vertèbre par rapport à la suivante de plus de 11° 
entre l’hyperextension et l’hyperflexion, le glissement d’une facette articulaire sur 
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la suivante de plus de 50 % ; un antélisthésis ou un rétrolisthésis d’un corps verté¬ 
bral par rapport au suivant de plus de 3,5 mm au-dessus de C4 et de plus de 
2,5 mm au-dessous de C4 jusqu’au sacrum ; une perte de parallélisme des facettes 
articulaires ; un écart interépineux supérieur à celui des espaces avoisinants. Sur 
une radiographie de face les signes d’instabilité seront une perte de parallélisme 
des facettes articulaires, un décalage latéral supérieur à 2,5 mm. Enfin des 



Fig. 5. — Dynamique. 



Fig. 6. — Facettes articulaires. 
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clichés dynamiques au scanner pourront montrer un bâillement de l’espace 
interarticulaire postérieur. 


III. - LA FONCTION DYNAMIQUE DU RACHIS 

(fig. 5 et 6) 

Nous envisagerons respectivement les conséquences de la dynamique verté¬ 
brale sur les jeux ostéo-articulaires et d’autre part sur les formations neuro¬ 
méningées. 


1° La dynamique ostéo articulaire 


On peut distinguer au point de vue articulaire au niveau du rachis deux 
grandes régions, la charnière cranio-cervicale sans disque et la partie discale du 
rachis s’étendant de C2 au sacrum. L’articulation atlanto-occipitale se compose de 
facettes articulaires taillées au dépens d’un ovoïde à grand axe transversal. Dans 
le plan sagittal la mobilité est celle d’un arc de cercle pour la flexion-extension, 
tandis que dans le plan frontal et dans le plan horizontal la mobilité d’un ovoïde 
est faible. La rotation et l’inclinaison latérale de cette charnière seront donc 
réduite par rapport à la flexion-extension. Les trois articulations atlanto- 
axoïdiennes médiane et latérales ont des facettes taillées au dépens de deux 
volumes géométriques distincts. Les deux articulations de l’apophyse odontoïde 
avec l’arc antérieur de l’atlas et le ligament transverse ont été taillée au dépens 
d’un cylindre vertical dont l’axe coïncide avec celui de l’apophyse odontoïde. La 
mobilité de ce jeu articulaire est donc uniquement la rotation autour de cet axe. 
En revanche les deux articulations latérales s’inscrivent sur une calotte sphérique 
dont le centre passe par l’axe de l’articulation médiane. Ainsi l’atlas tourne autour 
d’un axe sur les flancs d’une calotte sphérique ce qui limite son amplitude aux 
mouvements de rotation. Des petits mouvements d’inclinaison latérale ou de 
flexion-extension sont toutefois possibles mais particulièrement réduits. 

a) Les disques intervertébraux. - Les 23 disques intervertébraux de C2 à SI 
tirent leurs qualités mécaniques de leur structure. Sertis entre deux plateaux verté¬ 
braux, ils sont constitués par trois parties : l’anneau fibreux, le nucléus pulposus et 
les plaques cartilagineuses des plateaux vertébraux. L’anneau fibreux est constitué 
par une masse lamellaire dont les couches circulaires dans un plan horizontal ont 
des fibrilles de même orientation dans chaque lamelle mais d’orientation très diffé¬ 
rente d’une lamelle à l’autre. Le nucléus pulposus occupe la zone centrale de Pan¬ 
neau fibreux avec une forme sphérique mais non pas à la manière d’une bille solide 
insérée dans les disques comme on se plaît trop souvent à le dire. C’est le contenu 
très hydrophile du nucléus qui impose par pression sur les parois des lamelles les 
plus profondes de l’anneau fibreux une forme sphérique. De façon isolée le disque 
intervertébral permet une grande amplitude de mouvements, soit angulaire autour 
du nucléus pulposus soit rotatoire dans le plan horizontal, soit oscillatoire avec 
glissement dans l’une ou l’autre des directions périphériques de l’anneau fibreux. 
Très souvent en pratique, ces trois types de mouvements sont combinés. 
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b) Les articulations postérieures. - Les disques intervertébraux sont couplés à 
tous les niveaux vertébraux avec deux articulations postérieures. Tout mouvement 
d’un segment mobile vertébral entraîne une synergie dynamique entre les trois 
éléments : le disque et les deux articulations postérieures. Comme au niveau de la 
charnière cranio-vertébrale les facettes articulaires nous sont apparues comme 
taillées au dépens de volumes géométriques particuliers variables suivant les 
régions fonctionnelles du rachis. Si, au niveau du rachis dorsal, les facettes 
paraissent taillées au dépens d’une sphère dont le centre se situe vers le corps 
vertébral, les facettes articulaires cervicales paraissent taillées au dépens d’une 
sphère dont le centre se situe très loin en avant des corps vertébraux, parfois 
même jusqu’à l’infini si bien que les facettes paraissent alors taillées au dépens 
d’un plan presque frontal. Au niveau du rachis lombaire les facettes articulaires 
paraissent développées au dépens d’une courbe parabolique dont la concavité est 
dirigée en arrière de l’arc postérieur. Cette courbe parabolique des branches 
d’autant plus rapprochées que la vertèbre lombaire est plus haute sur le rachis. On 
peut encore assimiler les facettes articulaires lombaires à des segments prélevés au 
dépens d’une gorge du poulie pour les facettes supérieures. L’étude synergique 
dans le plan sagittal des facettes articulaires et du disque nous a montré que le 
centre de rotation de ces trois articulations ne se situait pas comme on le croyait 
classiquement au centre du nucléus pulposus mais à un niveau inférieur. L’axe de 
rotation de C2-C3 se situe dans le corps de C4, l’axe de rotation de C3-C4 et de 
C4-C5 se situe respectivement dans les corps vertébraux de C4 et de C5 et finale¬ 
ment pour les segments mobiles dorsaux et lombaires l’axe de rotation se situe sur 
le plateau vertébral limitant inférieurement le disque intervertébral, là où le 
nucléus pulposus entre en contact avec le plateau. L’étude des mouvements instan¬ 
tanés de rotation a montré dans les travaux de plusieurs auteurs une répartition 
qui n’est pas tout à fait ponctiforme mais suivant une aire qui signifierait que le 
mouvement de flexion-extension d’un segment mobile n’est pas parfaitement uni¬ 
forme. Les mouvements de rotation et d’inclinaison latérale adoptent fort proba¬ 
blement le même centre de rotation. 


2° La dynamique neuro-méningée 

Nos travaux personnels sur l’étude de la mobilité radiculo-méningée au cours 
des mouvements d’hyperflexion et d’hyperextension du rachis nous ont conduit à 
des conclusions différentes des travaux plus classiques de Breig (1960). Au cours 
de l’hyperflexion du rachis les espaces intervertébraux s’étirent considérablement 
dans leur partie postérieure et au contraire se rétrécissent au cours de Phyperex- 
tension. Il s’ensuit que le canal vertébral s’allonge considérablement en 
hyperflexion du rachis de 5 à 9 cm par rapport à la position d’extension chez les 
sujets souples et jeunes. La moelle épinière comme les racines et la dure-mère doit 
donc s’adapter à ces variations de longueur du canal vertébral. Ainsi nous avons 
pu vérifier qu’au cours de l’extension forcée du rachis la moelle se plisse finement 
et élargie son calibre au dépens de sa longueur qui diminue sans présenter de 
glissement axial. Au cours de la flexion forcée du rachis les divers segments de la 
moelle épinière comme ceux de la dure-mère spinale se déplacent axialement vers la 
vertèbre la plus mobile des régions cervicale (C6) et lombaire (L4) à la hauteur 
desquelles les rapports ostéoméningomédullaires demeurent immuables. Les zones 
de plus grand déplacement de la moelle par rapport aux parois du canal verté- 
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bral se situent vers Cl (7 mm) dans le sens caudal, vers Tl (7 mm) dans le sas 
cranial et vers L1 (10 mm) dans le sens caudal. Les zones de moindre glissement 
(pratiquement nul) se situent au sommet de la lordose cervicale (C6) et de la 
cyphose thoracique (T6). Les glissements axiaux dus aux divers étirements 
auxquels la moelle est soumise s’accompagnent de zones de tension variable 
suivant les myélomères. Deux secteurs médullaires, les parties inférieures des 
renflements cervical (T6 à T2) et lombaire (L4 à CO), sont particulièrement solli¬ 
citées en étirement. La première zone d’étirement (C6-T2 ) s’explique par sa cor¬ 
respondance avec la zone de plus grande mobilité cervicale (C5-T1) et la deuxiè¬ 
me zone d’étirement (L4 à CO) par la transmission au cône médullaire des forces 
d’étirement auxquelles sont soumises les dernières racines lombosacrées sous- 
jacentes à L4. Dans son ensemble la moelle subit, pour un allongement du canal 
vertébral de 59 mm entre rectitude et hyperflexion un allongement égal au dizième 
de sa longueur, soit 43 mm pour une longueur de moelle de 43 cm. Mais cet allon¬ 
gement n’étant pas réparti de façon régulière le long de la moelle, les zones d’éti¬ 
rement maximum subissent un allongement segmentaire égal au cinquième de la 
longueur initiale. Par ailleurs, la région thoracique de la moelle correspond à une 
zone d’étirement presque nulle. 

Nous comprenons, à la lumière de cette dynamique vertébro-médullaire, cer¬ 
tains phénomènes pathologiques. Les fractures en hyperflexion peuvent très bien, 
par simple mécanisme exagéré de ces phénomènes de tension maximale au niveau 
des renflements cervical et lombaire, provoquer des lésions neurologiques du type 
quadriplégie ou paraplégie suivant le niveau, sans qu’une atteinte osseuse particu¬ 
lière soit nécessaire. Certaines lésions neurologiques, consécutives à des trauma¬ 
tismes rachidiens sans lésions osseuses radiologiques, doivent pouvoir s’expliquer 
par des phénomènes d’élongation analogues à ceux rencontrés au cours des lésions 
du plexus brachial. Par ailleurs tous les processus pathologiques qui pourront 
entraîner une perte de plasticité de la moelle ou des méninges, ou des adhérences 
entre les formations neuroméningées et les parois du canal vertébral pourront 
provoquer de fortes perturbations dans la mobilité vertébrale. Ainsi s’expliquent 
les conséquences des arachnoïdites ou épidurites après la chirurgie des hernies dis¬ 
cales, associant douleurs lombaires et radiculaires lors des moindres mouvements 
des membres inférieurs ou du rachis lombaire. La prophylaxie de telles lésions 
comporte donc essentiellement le maintien dans les suites post-opératoires d’une 
mobilité des formations neuroméningées à l’intérieur du canal au lieu d’une immo¬ 
bilisation prolongée. Des exercices particuliers de rééducation doivent donc être 
mis en œuvre dès le lendemain de l’opération et ceci pendant plusieurs mois pour 
maintenir les plans de clivage naturel entre le contenu et le contenant vertébraux. 
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NOUVELLE APPROCHE BIOMÉCANIQUE 
DE LA JONCTION CRANIO-RACHIDIENNE 

M. Maestro*, C. Argenson** 


Du fait de la station érigée caractéristique de l’espèce humaine, l’extrémité 
cervico-céphalique est verticale et non plus horizontale ou oblique comme on 
l’observe dans le règne animal. 

Cette verticalité implique : 

— que les structures ostéo-articulaires vont travailler en charge et non plus 
en suspension, 

— que les mouvements de rotation seront plus faciles et plus amples, 

— que la majorité des mouvements auront un caractère tridimensionnel. 

La jonction cranio-rachidienne, souvent improprement appelée charnière, est 
caractérisée par une structure en porte à faux qui engendre un déséquilibre perma¬ 
nent. 

Ce porte à faux tient à la morphologie de l’atlas (Cl). 


Morphologie de l’atlas 

(fig- 0 

L’atlas joue le rôle d’un ménisque osseux intercalé entre les condyles occipi¬ 
taux et l’axis sur lequel il repose et autour duquel il tourne grâce à l’essieu odon- 
toïdien. 

Si cette vertèbre présente une symétrie frontale et horizontale, en revanche 
dans le plan sagittal elle est asymétrique. 

Il existe, en effet, un décalage postérieur de la surface articulaire glénoïdienne 
qui déborde en arrière le bord postérieur de la surface articulaire inférieure de la 
masse latérale d’une distance de 3,8 mm en moyenne (à partir de mesures effec¬ 
tuées sur 50 os secs). 


Conséquences de l’asymétrie sagittale des masses latérales : 
décalage des points d’appui 

Si les points d’appui superposés condyles, atlas, axis étaient sur la même 
ligne verticale on aurait une structure capable d’équilibre mais dont le sens de la 
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3,8 mm (max. 6 5mm) 

min. 1 mm -► glène très fermée 
et très profonde 

Fig. 1. — Décalage postérieur de la surface articulaire glénoïdienne. 

perte d’équilibre serait imprévisible (fig. 2) et imposerait de volumineuses 
structures ligamento-musculaires de stabilisation. 

En réalité (fig. 3) l’existence de points d’appui décalés entre ces 3 vertèbres 
CO, Cl, C2 crée une structure en déséquilibre permanent mais orienté. 

Les condyles appuyant sur « un point » plus postérieur que « le point » d’ap¬ 
pui de l’atlas sur l’axis, entraînent toujours l’atlas en dorsi-flexion en créant un 
couple de rotation vertical. 

Il en résulte qu’en orthostatisme, et dans tous les mouvements qui permettent 
le regard horizontal, les articulations occipito-atloïdiennes (CO, Cl) sont en flexion 
ventrale et les articulations atloïdo-axoïdiennes sont en flexion dorsale (extension) 
(fig. 4). 

D’autre part l’axis au sommet de la lordose cervicale est oblique en bas et en 
arrière et offre ainsi une pente de glissement pour le crâne et l’atlas vers le bas et 
l’arrière. Cette obliquité majore le décalage des points d’appui et le décalage 
majore la tendance au glissement postérieur. 
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Fig. 3. — Asymétrie sagittale des masses latérales. Décalage des points d'appui. 
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Fig. 4. — Illustration cadavérique et schéma du 
porte à faux. 
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Structures de contrôle du déséquilibre sagittal engendré 
par le porte à faux articulaire occipito-atloïdo-axoïdien 


Le pivot axial ondontoïdien, légèrement oblique en haut et en arrière, pénètre 
dans l’anneau ostéo-fibreux formé par l’arc antérieur de l’atlas et le ligament 
transverse. C’est une articulation trochoïde, mais modifiée, car la face antérieure 
de l’ondontoïde est convexe et la fovea dentis concave. Ceci permet un degré de 
liberté en flexion extension (dorsi-flexion de l’atlas) en plus de la rotation horizon¬ 
tale (fig. 5). 



Muscle 
petit droit 
post 




c 


Fig. 5. — Porte-à-faux articulaire occipito-atloïdo-axoïdien. 

a) Stabilisation musculo-ligamentaire. 

b) Stabilisation ostéo-articulaire par butoir. 

c) Trochoïde modifiée. 

L’odontoïde sert de butoir osseux à l’arc antérieur. 

Parmi les éléments musculo-ligamentaires : 

— les ligaments occipito-atloïdiens latéraux ; 

— le ligament atloïdo-axoïdien antérieur médian ; 

— les ligaments axoïdo-atloïdiens d’Arnold (branche courte et interne des 
ligaments en Y) ; 

— les muscles petits droits postérieurs dont le tendon est très épais et qui 
sont très riches en fuseaux neuro-musculaires, peuvent être considérés comme de 
véritables « ligaments actifs ». 

Ces éléments anatomiques de par leur disposition sont des amortisseurs de la 
flexion dorsale de l’atlas et sont mis en tension par la dorsiflexion de l’atlas. 
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Conséquences sur Vapophyse odontoïde 


L’apophyse odontoïde (ou dent) est à la fois : 

— un pivot de rotation axiale et un butoir osseux qui s’oppose au mouvement 
de dorsi-flexion de l’atlas ; 

— l’arc antérieur de Cl appuie sur la face antérieure du corps de la dens ; 

— le ligament transverse qui, sur un plan horizontal sous-jacent à celui de 
l’arc antérieur appuie sur la face postérieure du col de la dens. 

Il en résulte que : 

— l’odontoïde est soumis à un couple de rotation horizontal (fig. 6) qui le 
contraint à la bascule vers l’arriére (déplacement secondaire des fractures type II 
d’Anderson ou en plus peut s’exprimer par la tendance de glissement vers l’arrière 
vue précédemment). En revanche ce couple de rotation à tendance à impacter les 
fractures de type III ; 



Fig. 6. — Couple de rotation horizontal 
s'exerçant sur l'odontoïde quand l'atlas 
est mis en charge. 


— les articulations atloïdo-odontoïdiennes et la syndesmose transverso- 
odontoïdienne (Poirier) travaillent en charge (rotation appuyée de Bonnel et 
Rabischong). 

Ainsi l’atlas chargé par le poids de la tête est soumis à un couple de rotation 
vertical qui, au sein de l’odontoïde, est transformé en un couple de rotation hori¬ 
zontal grâce à l’anneau ostéofibreux formé par l’arc antérieur de C1 et le ligament 
transverse. 

Le ligament transverse est la clé du fonctionnement articulaire de la jonction 
cranio-rachidienne car il ne limite aucun mouvement, garantit la stabilité et 
amortit souplement et élastiquement le porte à faux articulaire C0-C1, C2 jouant 
ainsi le rôle d’un amphiarthrose discocorporéale mais en permettant une grande 
amplitude de rotation, 47° en moyenne (rotation droite + gauche). 
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Transmission des forces 
au sein de la jonction cranio-rachidien 

a) Étude de la structure osseuse (Bennigoff). — L’étude radiographique de coupe 
de 1 mm réalisée dans les trois plans de l’espace nous a permis de montrer l’exis¬ 
tence de zones de renforcements corticaux et trabéculaires, zones qui, selon la loi 
de Julius Wolf, modifiées par Marique, offrent la plus grande résistance aux con¬ 
traintes dominantes (fig. 7). 



Fig. 7. — En grisé, zones de renforcement cortical. 


Cl, C2 présentent une zone de condensation péri-canalaire comme les 
autres vertèbres, C1 a son point faible à l’implantation de l’arc postérieur sur les 
masses latérales (siège habituel des fractures). 

C2 a son point faible dans le corps au niveau du vestige discal (siège des 
fractures de type III). 

Il existe au niveau de C1 une zone très solide à la face postérieure de l’arc 
antérieur et au niveau des tubercules glénoïdiens. 

Au niveau de C2 l’os sous-chondral du corps de l’odontoïde est très dense et 
il existe une véritable condensation postérieure dans la région odontoïdo- 
pédiculo-isthmique. 

b) Transmission des contraintes. — Si dans le rachis sous-jacent la tendance 
expansive du nucléus contenue par l’annulus assure une précontrainte au niveau 
de l’amphiarthrose, nous retrouvons au niveau de la jonction cette analogie. En 
effet, le poids de la tête accentuant le déséquilibre du porte à faux assure cette 
précontrainte. Ainsi le rachis cervical supérieur est agencé en un système tripode 
comme le rachis sous-jacent. En effet, si le poids de la tête est, certes, transmis des 
condyles aux masses latérales vers la colonne antérieure du rachis, comme l’ont 
montré Schneider et Effendi plus tard, une partie des forces est aussi transmise 
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Fig. 8. — Transmission des contraintes céphaliques sur le rachis cervical à théories, 
a) de Schneider, b) Nouvelle conception. 

par l’arc antérieur de l’atlas via l’odontoïde, les isthmes et les colonnes zygapo- 
physaires postérieures (fig. 8). Cette notion modifie le classique schéma de Schnei¬ 
der et permet d’expliquer la physio-pathologie des fractures de l’odontoïde dont le 
pronostic dépend de la direction du trait et de l’état des ligaments. 

— Les types 2 d’Anderson ont toujours tendance au glissement postérieur 
(en station érigée et couchée). 

— Les types 3 ont tendance à la coaptation (toujours en station érigée et 
couchée). 

En antéflexion du tronc et de la tête tout va s’inverser par inversion des 
contraintes. 

Ce concept de transmission des forces reste valable en rotation car si du côté 
controlatéral au mouvement le décalage des points d’appui diminue voire s’annule, 
du côté ipsilatéral ce décalage s’accentue fortement. 
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Cinématique de la jonction cranio-rachidienne 


— La tête est en équilibre instable. 

— Sa position d’équilibre correspond à une hyper-extension de la jonction 
cranio-rachidienne car le centre de gravité de la tête passe en avant des condyles. 

— En position neutre (regard horizontal) du fait du porte à faux articulaire 
amorti par les ligaments, la tête est fléchie (flexion ventrale) sur l’atlas, l’atlas est 
en extension (flexion dorsale) sur l’axis (nécessité d’un tonus des muscles de la 
nuque). 

En passant de la flexion à l’extension : le crâne est en flexion ventrale sur 
l’atlas qui est lui-même en flexion ventrale sur l’axis. Lors de la déflexion, le 
premier mouvement est la mise en flexion dorsale de l’atlas sur l’axis, suivi de la 
mise en flexion dorsale (« contre nature ») du crâne sur l’atlas dont l’occipital vient 
se poser sur l’arc postérieur. Lors du passage de l’extension à la flexion, les 
phénomènes se passent dans l’ordre inverse. Ces vertèbres et le crâne jouent ainsi 
un jeu immuable (fig. 9). 



Fig. 9. — « Jeu » immuable de la jonction cranio-rachidienne dans la flexion-extension (calques de 
radiographies dynamiques). 


Conclusion 


La jonction cranio-rachidienne réalise une unité fonctionnelle. Rappelons que 
l’odontoïde est relié au crâne par trois ligaments (2 ligaments alaires et un 
ligament suspenseur), que le corps de l’axis est lui aussi relié au crâne par trois 
ligaments (la membrana tectoria et les deux faisceaux longs occipito-axoïdien de 
Hecker ou branche longue des ligaments en Y). Les ligaments de ce complexe arti¬ 
culaires sont contrôlés par des ligaments actifs représentés par les muscles 
sous-occipitaux. 
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Ainsi toutes les structures osseuses articulaires, ligamentaires et musculaires 
sont interdépendantes ce qui garanti la stabilité, la finesse, la coordination et la 
pureté des mouvements, tout en assurant la protection des structures nerveuses et 
des artères vertébrales. 

Exemple d’interaction entre la membrana tectoria et les ligaments alaires 
dans les mouvements de flexion extension et de rotation : 

Dans la flexion extension la membrana tectoria est supportée sous-tendue par 
les ligaments alaires. 

Dans la rotation les ligaments alaires sont surtendus par la membrana 
tectoria et les ligaments occipito-axoïdiens. 

Cette interaction nécessite la présence du ligament cruciforme gardien des 
axes de mouvement et de la cohésion articulaire. 

La jonction située entre une zone de lordose élastique déformable capable de 
rigidification qu’est le rachis cervical inférieur et une zone de cyphose rigide 
osseuse sphéno-occipitale représente une zone de rupture comme en témoigne la 
fréquence de la pathologie traumatique. C’est aussi une zone vitale comme en 
témoigne la fréquence de son atteinte retrouvée aux autopsies des accidentés. 

Enfin c’est une zone fondamentale de par l’amplitude de ses mouvements 
pour la coordination motrice du tronc et du corps car starter de l’action des 
chaînes musculaires. 

Cet argument doit nous inviter chaque fois qu’il est possible à une chirurgie 
conservatrice de la fonction cranio-rachidienne. 

Sa construction en porte à faux tolère mal les cals vicieux et les pseu- 
darthroses de l’odontoïde qui perturbent la précision de sa biomécanique. 
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BIOMÉCANIQUE DE LA JONCTION THORACO LOMBAIRE 


F. de Peretti*, C. Argenson** 


L’apparition de la lordose lombaire chez l’homme est un des éléments du 
programme de verticalisation de la station bipède. Cette lordose lombaire présente 
à chacune de ses extrémités un changement de courbure, ces deux changements de 
courbures se situent à la jonction thoraco lombaire et lombo sacrée. 

Le centre de gravité situé au-dessous de la grande concavité thoraco lombaire 
chez les quadrupèdes, se déplace en avant chez les singes brachiateurs. Chez 
l’homme, la ligne de gravité du tronc se projette sur une ligne passant du tragus au 
centre des têtes fémorales (fig. 1). 



Fig. 1. — Modification de la position du centre de gravité et apparition de la lordose chez l'homme. 


* Assistant des Hôpitaux, Assistant de Faculté. Service de Chirurgie Orthopédique et de Trau¬ 
matologie (Pr C. Argenson), CHU, Hôpital St-Roch, 06000 Nice. 

** Professeur à l’Université de Nice, Chef du Service de Chirurgie Orthopédique et Traumatolo- 
gique. CHU, Hôpital St-Roch, 5, rue Pierre Dévoluy, 06000 Nice. 
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1° Particularités anatomiques 


L’ensemble du corps vertébral de Tl2 est oblique, en bas et en arrière de 15° 
mais le corps de T12 est aussi haut en avant qu’en arrière. Cette obliquité se 
retrouve en Ll, Tll et T10, et se corrige à partir de T9. Si l’on considère 
uniquement le changement des courbures, on peut dire que la lordose lombaire 
commence à T9 (fig. 2). 



Fig. 2. — La jonction thoraco lombaire et le 
changement de courbure d'origine discale. 


Étant donné que la taille des corps vertébraux de la jonction thoraco 
lombaire est la même en avant et en arrière, le changement de courbure se fait 
grâce à une ouverture discale en avant. 

D’autres particularités anatomiques doivent être notées : 

— l’apparition d’une vertèbre intermédiaire ou vertèbre diaphragmatique [3, 
6] qui est celle dont les apophyses articulaires supérieures sont de type thoracique 
et les apophyses articulaires inférieures de type lombaire ; 

— l’apparition d’une vertèbre anticlinale qui est celle par rapport à laquelle 
les caractères que présente le système apophysaire et lamellaire sont inversés 
(notion d’anticlinie). Le phénomène de l’anticlinie est particulièrement net chez 
les quadrupèdes, les apophyses épineuses, thoraciques étant inclinées vers l’arrière 
et donnent insertion à la musculature de l’avant train, les apophyses épineuses 
lombaires étant inclinées vers l’avant et donnent insertion à la musculature de 
l’arrière train [6]. Ce phénomène est rudimentaire chez l’homme et se traduit 
surtout par une horizontalisation des apophyses épineuses lombaires ; la vertèbre 
anticlinale ayant une épineuse particulièrement réduite vers la quelle convergent 
les épineuses sus et sous-jacentes (fig. 3). 
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Fig. 3. — Vue latérale d'une portion du rachis 
de part et d'autre de Tl2, d’après Winckler. 



Le plus souvent chez l’homme, c’est T12 qui est la vertèbre intermédiaire, les 
apophyses supérieures étant de type thoracique et les apophyses articulaires infé¬ 
rieures étant de type lombaire. C’est aussi T12 qui est le plus souvent la vertèbre 
anticlinale. Mais ces phénomènes peuvent siéger souvent en Tll voire même en 
L1 [8]. 


2° Amplitude des mouvements de la jonction thoraco lombaire 


Nous avons trouvé par mesure radiologique sur des sujets adultes et sains les 
chiffres suivants : 

a) mouvement de flexion-extension, 

— vertèbre Tll Tl2 : 7°, extrême 3° et 8°, 

— vertèbre Tl2 L1 : 11°, extrême 5° et 15°, 

b) mouvement de latéralité, 

— vertèbre Tll T12 : 8°, extrême 5° et 20°, 

— vertèbre Tl2 L1 : 10°, extrême 8° et 25°. 

On peut considérer qu’en flexion-extension, 11 % du mouvement de l’ensem¬ 
ble du rachis dorsal et lombaire se produit dans la jonction thoraco lombaire 
(Tll, Ll) qui par ailleurs absorbe 18 % du mouvement de latéralité. Quant aux 
mouvements de rotation, ils ne sont que de quelques degrés. 


3° Conditions d'équilibre de la jonction thoraco-lombaire 


Nous avons calculé sur 10 cadavres frais la situation du centre de gravité de 
tout ce qui est au-dessus du disque T12 Ll (tête, cou, thorax, membres supérieurs 
repliés sur le thorax) [8] le point G est situé à hauteur de T5 et en arrière de la 
corde qui sous-tend l’arc de la cyphose^dorsale. Il se projette à l’aplomb du centre 
du disque T12 Ll (fig. 4). La force P est verticale et l’on peut considérer qu’à 
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l’état normal la jonction thoraco lombaire est spontanément en équilibre. 
Néanmoins, les contraintes qui passent par Tl2 (vecteur K) sont perpendiculaires 
au corps vertébral et donc dirigées en bas et en avant (les travées spongieuses sont 
perpendiculaires aux plateaux vertébraux, notion de Torseur, de Bahier et 
Roddier) (la majeure partie de ces contraintes R passent par le disque en T 10 
Tll, Tll T12, Tl2 Ll, en L1 L2 les forces passent essentiellement par les arti¬ 
culaires) [10]. 

Les muscles agissant sur la jonction thoraco-lombaire sont aussi bien les 
muscles postérieurs du tronc que les muscles antérieurs et antéro-latéraux 
s’insérant sur la cage thoracique. 

L’existence d’un vecteur M qui est le vecteur moyen de l’action musculaire 
qui s’exerce sur la jonction thoraco lombaire et qui est dirigé en bas et en avant, 
explique que les contraintes ne soient pas verticales mais dirigées en bas et en 
avant comme nous le voyons sur le diagramme de décomposition des forces 
(fig- 4). . _ _ 

La somme du vecteur M et du vecteur P donne un vecteur R perpendiculaire 
à l’axe antéro-postérieur de la vertèbre. 
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4° Pourquoi les fractures du rachis surviennent-elles 
dans la majorité des cas en L1 et en T12 ? 


Plusieurs explications peuvent être retenues pour élucider ce fait clinique. 

a) Classiquement, on retient que le rachis thoracique rigide écrase la 
première vertèbre du rachis lombaire plus mobile (mécanisme de fléau) mais 
d’autres hypothèses doivent être envisagées car si l’on ne se base que sur la 
mobilité, les fractures devraient siéger plus souvent en Tll et T12. 

b) Il existe une « amorce de rupture » avec le rachis thoracique et lombaire. 
Si nous prenons une colonne de structure non uniforme et que l’on applique à 
l’une des extrémités une force perpendiculaire à l’axe de la colonne alors que 
l’autre extrémité est fixée, la rupture intervient au changement de structure (notion 
d’amorce de rupture) (fig. 5). 



Fig. 5. — Notion d’amorce de rupture musculaire et osseuse au niveau de la jonction 
thoraco-lombaire. 


Cette amorce de rupture rachidienne est due : 

— à l’interruption de la cage thoracique en T12, 

— au changement d’orientation des apophyses articulaires en Tl2 (Léon 
Scoll après des expérimentations sur Machacus Rhésus montre que la fracture 
survient le plus souvent en T10 et remarque que chez ce singe le changement 
d’orientation des apophyses articulaires se situe à ce niveau) ; 

— à l’arrêt du psoas en T12. 

c) La jonction thoraco-lombaire est mal haubannée par le système muscu¬ 
laire et donc mal protégée d’un traumatisme violent. 

Dans le plan sagittal, les muscles postérieurs du tronc ont deux points 
d’appui essentiels (Delmas) : 

— tout en bas le sacrum et l’aile iliaque ; 

— le deuxième point d’appui joue le rôle de relais, c’est L3, cette vertèbre est 
donc particulièrement haubannée. 
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Fig. 6. — D’après Delmas. 


En revanche, au niveau de la douzième vertèbre dorsale les muscles des gout¬ 
tières passent en pont sans y prendre d’insertions notables (Delmas [4]) (fîg. 6). 
Delmas insiste sur le faible poids spécifique de l’arc postérieur par rapport au 
corps vertébral soulignant ainsi la diminution des insertions musculaires et par 
conséquence la diminution de l’importance mécanique de l’arc postérieur de T12. 
Winckler[ll à 19] par ailleurs insiste sur le fait que les muscles spinaux sont 
disposés de part et d’autre de la vertèbre anticlinale. 

Ainsi pour expliquer la fréquence des fractures de L1 nous retiendrons le 
mouvement de fléau exercé par la cage thoracique rigide, « l’amorce de rupture » 
osseuse et musculaire située à ce niveau et enfin le mauvais haubannage 
musculaire de la jonction thoraco-lombaire. 


Conclusion 

La jonction thoraco-lombaire doit son orientation à l’existence chez l’homme 
de la lordose lombaire indispensable à la station érigée. Les membres thoraciques 
n’ayant pas de rôle dans la locomotion, le phénomène de l’anticlinie est rudimen¬ 
taire chez l’homme mais toujours présent. L’étude que nous avons faite sur des 
sujets de laboratoire montre qu’en station debout la jonction thoraco lombaire est 
en équilibre. Aussi peut-on trouver l’explication de son mauvais haubannage mus¬ 
culaire. 

L’existence à ce niveau d’une amorce de rupture osseuse et musculaire ainsi 
que la déficience des haubans explique peut-être la fréquence des fractures. 
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BIOMÉCANIQUE DE LA CHARNIÈRE LOMBO-SACRÉE 
ET DU SPONDYLOLISTHESIS 


D. D’Hondt*, Ph. Frain**, C. Argenson*** 


L’étude mécanique de la charnière lombo-sacrée a pour but de définir les 
conditions d’équilibre du couple vertébral L5-S1 qui est le plus soumis aux 
contraintes. 

Tout d’abord, nous envisageons les éléments anatomiques en présence puis 
les forces en cause. 

I. - CARACTÉRISTIQUES ANATOMIQUES ET MÉCANIQUES 
DES ÉLÉMENTS LOMBO-SACRÉS 

Chez l’adulte, le corps vertébral de L5 a la particularité d’être trapézoïdal à 
grande base antérieure. Il contient du tissu spongieux plus dense au niveau des 
plateaux vertébraux et surtout en arrière du corps vertébral. Les trabéculations 
osseuses ou lignes de force, si l’on se réfère aux travaux de Pauwels, sont dirigées 
perpendiculairement aux plateaux vertébraux (fig. 1). 

a) Les pédicules de direction sagittale sont horizontaux, courts et épais au 
niveau de L5. 

b) L’isthme est une colonnette osseuse à grand axe oblique de haut en bas et 
d’avant en arrière, aplatie sagittalement. Cette lame osseuse présente deux corti¬ 
cales : une antéro-latérale, la plus épaisse et l’autre postéro-médiale entourant le 
tissu spongieux (fig. 1). L’isthme est la portion la plus résistante de l’arc posté¬ 
rieur [6]. 


* Assistant-Chef de Clinique. Service d’Orthopédie-Traumatologie (Pr C. Argenson), CHU, 
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Fig. 1. — Architecture de L5 et structure de l'isthme. 

Les trabéculations osseuses correspondent aux lignes de forces supportées par la vertèbre. Les 
lignes perpendiculaires au plateau suggèrent que les forces supportées par celui-ci sont statistique¬ 
ment perpendiculaires à sa surface (Pauwels). 

C’est la corticale antéro-latérale de l’isthme qui reçoit les sollicitations des forces de cisaillement. 


c) Les apophyses articulaires, sagittales dans le rachis lombaire haut, 
deviennent frontales en L4 et L5. 

d) Le disque L5-S1 est le plus asymétrique: 11mm en avant, 5mm en 
arrière, et le plus incliné sur l’horizontal : 32°. 

Il se compose : d’une part du nucléus formé de fibres de collagène noyées 
dans un gel de muco-protéines, et qui n’a qu’un rôle d’amortisseur hydraulique, et 
d’autre part, de l’annulus fibreux qui a fait de multiples couches concentriques de 
fibres dont l’obliquité est inverse d’une couche à l’autre. 

C’est l’annulus qui joue le rôle principal dans la transmission des forces entre 
deux vertèbres. Nachemson [11] mesure directement la pression dans le disque in 
vivo sous la charge, et affirme que le disque supporte seul une charge appliquée 
perpendiculairement aux plateaux vertébraux. Les articulaires postérieurs ne 
représentent que 3 % de la surface intersomatique, elles peuvent être négligées 
quant à la transmission de la force de compression entre deux corps vertébraux. 

Ainsi, pratiquement toute la charge passe par les corps vertébraux et 61 % de 
la masse corporelle s’exerce sur le disque L5-S1. Lors de la marche, la charge 
exercée sur le disque atteint en moyenne 2,45 fois le poids de la masse sus-jacente. 
D’autre part, le disque supporte mieux la compression tandis que la portion 
dorsale est plus apte à l’étirement. 

e) L’absence de ligament inter et supra-épineux entre L5 et SI assure une 
plus grande mobilité en flexion et un effet de rappel postérieur sur L5 lors de la 
tension. 

f) L’étage L5-S1 est le moins mobile en flexion latérale car les ligaments 
inter-transversaires sont renforcés au niveau de la charnière lombo-sacrée, par les 
ligaments ilio-lombaire et sacro-vertébraux de Bichat qui participent au contrôle 
des mouvements de latéro-flexion. 


II. - LES FORCES APPLIQUÉES A LA CHARNIÈRE LOMBO-SACRÉE 

Elles sont le fait de la musculature péri-rachidienne, de la pression thoraco- 
abdominale et de la masse corporelle. 
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Étudions les conditions d’équilibre de la vertèbre L5 sur la vertèbre SI dans 
le plan sagittal. 

L’équilibre à ce niveau doit se concevoir par rapport aux articulations voisi¬ 
nes et au corps entier. L’équilibre global est obtenu quand le centre de gravité 
global est à l’aplomb du polygone de sustentation. 

Plaçons-nous dans la situation d’un sujet debout et supposons que la vertèbre 
SI soit fixe, la vertèbre L5 mobile et supportant l’ensemble du rachis. Nous ne 
considérerons que les forces qui régissent la stabilité de L5 sur SI, qu’elles 
participent ou non à la stabilité du rachis supérieur. Nous allons rechercher les 
conditions d’équilibre de la vertèbre L5 sur la vertèbre. SI en tenant compte de 
tous les éléments anatomiques concernés. Ceux-ci sont : les articulations inter¬ 
vertébrales postérieures et intersomatiques, leur appareil ligamentaire (les 
ligaments longitudinaux antérieur et postérieur, le ligament jaune), les connections 
musculaires. Pour cela, il faut opter pour un modèle mathématique adéquat. 
Plusieurs modèles peuvent convenir en fonction de ce que l’on veut représenter. 
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Le modèle «plan». — Il consiste à assimiler les surfaces articulaires en 
contact à des plans : ce qui exclut donc toute possibilité d’inclinaison de L5 sur 
SI dans quelque direction que ce soit. 

Il prend en compte le poids du corps supporté P* et son centre de gravité 
partiel G sur la ligne de gravité partielle laquelle passe en avant de L5 ; la force 
musculaire globale représentée par un vecteur unique Sî ; les surfaces intersoma¬ 
tiques et articulaires postérieures. 

Les muscles postérieurs sont extenseurs et maintiennent le rachis en position 
verticale, supposons connue la direction du vecteur \î et faisons varier son 
module : Ml, M2. M3. A chaque fois, on peut tracer le polygone des trois forces 
en présence M, P et R, la résultante R vectorielle est la somme de V + Û 
(% 2 ). 

R peut être décomposée en composante normale ï7, de compression perpen¬ 
diculaire au plan intersomatique L5-S1, et en composante tangentielle T pa¬ 
rallèle au plan intersomatique, ayant tendance à provoquer le glissement de L5 
sur SI (fîg. 2). 

Cette force T s’épuise en contraintes dans les articulaires postérieures. 

Ainsi, R prend en général une direction oblique par rapport au plan interso¬ 
matique et cette obliquité est directement fonction de la grandeur de la force fiî. 
Plus M grandit de MO à M*3, plus ït se rapproche de la perpendiculaire à cette 
surface et plus_la composante tangentielle s’affaiblit. 

En M3, R est perpendiculaire à la direction intersomatique et alors sa 
composante tangentielle T3 est nulle. Dans ce cas, l’équilibre de L5 sur SI se fait 
sans aucune contrainte dans les articulaires dont la présence ne serait plus 
indispensable. Ainsi, l’importance de la composante tangentielle est directement 
liée à celle de la composante musculaire. Il paraît évident que la coordination 
centrale joue un rôle d’optimalisation en cherchant à ramener R* à une position 
proche de la normale au plan intersomatique. 

Le modèle « sphérique ». — Il consiste à considérer qu’une articulation 
vertébrale intersomatique s’articule autour d’une sphère centrale localisée au 
nucléus si bien que c’est une articulation à trois degrés de liberté. Évidemment, ce 
modèle doit s’entendre dans les limites très étroites de mobilité. 

Si l’on nomme Ml, M2, ... Mn et Ll, L2, ... Ln, les forces développées au 
niveau des différentes unités musculaires et ligamentaires, Al et A2 les forces 
s’exerçant sur les surfaces des articulaires postérieures, P le poids du corps 
supporté et R la résultante de toutes ces forces, l’équilibre dans l’espace sera 
réalisé sous les conditions suivantes : 

—_La somme des forces Ml + M2... + Mn + Ll + L2 + ... + Ln + Âi + Â2 
+ P* + FL est nulle. 

— La somme des moments de chacune d’elle par rapport au nucléus égale¬ 
ment. 

Le modèle « charnière ». — L’intérêt de ce modèle est qu’il continue à s’appli¬ 
quer dès qu’un déplacement vertébral apparaît alors que le modèle plan ne peut 
plus être utilisé. C’est en fait, le modèle sphérique projeté dans le plan sagittal. 

Il faut tenir compte du moment exercé par NÎ et P* par rapport au nucléus, la 
condition d’équilibre étant réalisée quand R* passe par le nucléus (fîg. 3). L’impor¬ 
tance des forces tangentielles ne dépend comme dans le modèle plan que de l’obli- 
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Fig. 3. — Équilibre rachidien lombo-sacré. 
Forces agissant sur L5-S1 dans le modèle 
charnière. 

T*: poids du corps sur la ligne de gravité 
partielle. M : forces des muscles. R : résul¬ 
tante. N : centre du disque, d et d’: moment 
fléchissant. 

La condition d’équilibre étant réalisée quand 
R* passe par le nucléus. 

M P/N + M M/N = O 



quité de R sur l’interligne. La résultante R peut être décomposée en composante 
normale de compression s’épuisant en contraintes discales et en composante 
tangentielle s’épuisant aussi en contraintes discales, mais surtout en contraintes 
des apophyses articulaires et des ligaments postérieurs. 

Nous remarquons enfin que le disque L5-S1 est le plus distant par rapport à 
l’axe de gravité, l’effort de N? est donc plus important pour ramener R au centre 
du disque pour le disque L5-S1 que pour les autres. Et c’est justement en L5 que 
se produit la spondylolyse le plus souvent. 



Fig. 4. - Équilibre rachidien au cours d’un effort de soulèvement. 

La presse thoraco-abdominale évite une résultante R trop grande. 

T?: poids de la partie du corps supportée. M : force des muscles postérieurs. F(TA) : pression 
du contenu hydro-aérique. C? : charge en kg portée à bout de bras par le sujet. 
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Il faut donc insister sur le rôle capital de la musculature lombaire qui protège 
les disques L5-S1 de contraintes excessives en évitant un moment fléchissant trop 
fort. En revanche, en flexion du tronc, supérieure à 60°, Floy et Silver ont montré 
que l’activité des muscles superficiels et profonds du dos décroît et s’annule. Le 
système ligamentaire postérieur se met en tension pour équilibrer la force de 
gravité et lorsque la glotte est fermée, l’augmentation de la pression thoraco- 
abdominale par les muscles abdominaux, périnéaux, et le diaphragme, stabilise la 
colonne vertébrale et protège le disque d’une pression trop grande (fig. 4). 

Les muscles postérieurs, dont la force de contraction maximale est d’environ 
300 kg [4] ne peuvent à eux seuls, expliquer l’importance des charges qu’un sujet 
normal peut soulever, la pression thoraco-abdominale est très élevée, ce qui 
aboutit à une diminution de 30 à 40 % de la charge sur la colonne (fig. 4). 


III. - LES CONDITIONS DE CONTRAINTES DE LA RÉGION ISTHMIQUE 


Quel que soit le modèle choisi, on peut déterminer à partir de R la 
composante sagittale de la force qui s’exerce perpendiculairement à la surface des 
articulaires : Âft (fig. 5). Comme l’a bien montré Farfan [5] la zone isthmique se 
trouve très sollicitée dans le plan sagittal, et dans le plan horizontal. 




Fig. 5. — Forces s’exerçant sur l’arc postérieur. 

a) Plan sagittal. ÂN : composante sagittale de la force qui s’exerce perpendiculairement à la 
surface des articulaires. FML : force musculo-ligamentaire. àS’ et FML forment un couple de 
forces centré sur l’isthme. 

b) Plan horizontal. Lors des mouvements, de rotation du tronc par rapport au bassin, il se crée 
un couple de force par rapport à la région isthmique. 


a) Dans le plan sagittal. — Il existe un couple de forces centré sur l’isthme. La 
contraction musculaire et la traction ligamentaire s’exerçant sur l’arc postérieur de 
L5, qui, d’ailleurs, est la plus longue des vertèbres lombaires, et exerce de ce fait 
un levier d’autant plus puissant. La composante AN’ s’exerce de l’autre côté de 
l’isthme et en sens inverse. La figure 5 montre ce mécanisme, c’est la corticale 
antéro-latérale de l’isthme qui reçoit les sollicitations de ces forces de cisaillement. 

b) Dans le plan horizontal. — Lors des mouvements de rotation du tronc par 
rapport au bassin, il se crée là aussi un couple de forces par rapport à la région 
isthmique (fig. 5). L’importance de ces contraintes tant sagittales que rotatoires 
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explique vraisemblablement que l’isthme soit la portion la plus résistante de l’arc 
postérieur. La spondylolyse apparaît chez le jeune enfant qui a un système liga¬ 
mentaire très souple et une musculature encore faible. On conçoit facilement que 
des contraintes excessives au niveau de l’isthme peuvent apparaître et créer une 
fracture de fatigue de l’isthme. 


IV. - LE DÉSÉQUILIBRE CRÉÉ PAR LE GLISSEMENT DE L5 SUR SI 


La spondylolyse fait disparaître la résistance aux forces tangentielles par les 
articulaires postérieures, le disque trop sollicité dégénère et le glissement apparaît. 

Lors du glissement progressif de L5 sur SI, la verticalisation progressive de 
L5 crée : 

a) Une lordose compensatrice qui reporte la ligne de gravité encore plus en 
avant de L5-S1 et accroît le moment de flexion de P* par rapport au centre de la 
zone de contact entre L5 et SI (fig. 6). 


Fig. 6. — Déséquilibre rachidien créé par le 
glissement de L5 sur SI. 

P est le nouvel axe de gravité partieL M 
doit être plus grand pour ramener R au 
centre de la zone de contact L5-S1. Si M 
est insuffisant, apparaît un moment de 
flexion (d). 



b) Une rétroversion du bassin avec par conséquent une verticalisation du 
sacrum par contracture des ischio-jambiers et du grand fessier essentiellement. Ce 
mouvement se fait autour d’un axe de rotation qui est l’axe bifémoral. Comme 1’ a 
confirmée la mesure de l’angle fémoro-lombo-sacré (fig. 7). Cet angle vaut en 
moyenne 20°, il augmente lors du glissement de L5 sur SI [3], et non autour d’un 
centre situé au niveau du sacrum comme l’ont affirmé certains auteurs [10]. La 
première vertèbre sacrée se déplace donc autour d’un cercle dont le centre est la 
tête fémorale (O) et le rayon OS1 (fig. 8). On constate que le moment fléchissant 
en L5-S1 augmente progressivement par accroissement de la distance L5-S1 à P. 
La rétroversion du bassin aggrave donc le glissement par augmentation de « d ». 
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Fig. 7. — L'angle fémoro-lombo-sacré . 

O : point fémoral supérieur, représenté par la 
tangente horizontale à la partie supérieure de la tête 
fémorale. Il est formé par la verticale passant par le 
point fémoral supérieur et la droite joignant le coin 
postéro-supérieur de SI et le point fémoral supérieur. 


Au total, la lordose et le glissement de L5-S1 déplacent P en avant, la verti¬ 
calisation du sacrum déplace L5-S1 en arrière. Dans les deux cas, il existe une 
augmentation du bras de levier qu’exerce le vecteur P* sur la charnière L5-S1. 



Fig. 8. — La verticalisation de L5 crée : 

— une hyperlordose lombaire (L), 

— une rétroversion du bassin autour de 
0 (centre de la tête fémorale), ce qui 
augmente le bras de levier de P sur la 
charnière L5-S1 : d2>dl. En hachuré, 
situation de listhésis. 
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Les forces tangentielles sont importantes et ne peuvent plus s’épuiser en 
contraintes des apophyses articulaires. Elles s’épuisent en contraintes discales ce 
qui accélère la dégénérescence discale et aboutit à un cercle vicieux, le glissement 
ayant tendance à progresser. La seule solution pour arrêter le glissement est la 
réalisation d’une arthrodèse. 

Les effets bénéfiques de la réduction de la vertèbre listhésique sont main¬ 
tenant faciles à comprendre. D’une part, la réduction diminue les forces de 
flexion au niveau d’une greffe osseuse. D’autre part, la réduction préserve les 
nouveaux disques charnières en cas d’arthrodèse. En effet, la réduction de L5 sur 
SI corrige partiellement l’hyperlordose et donc rapproche la ligne de gravité de 
L4-L5 et diminue ainsi le moment de flexion à ce niveau. Ainsi, la réduction du 
trouble statique doit préserver les articulations de voisinage. 
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ÉLÉMENTS DE BIOMÉCANIQUE DU RACHIS SCOLIOTIQUE 


M. Bergoin* 


La biomécanique de la scoliose tente de répondre à trois questions, dans un 
ordre de difficulté croissante. 

— Dans quelle situation de mécanique articulaire se place le rachis scolio- 
tique ? 

— Comment s’effectue la progression de la courbure scoliotique ? 

— Quels sont les mécanismes qui permettent l’apparition et la constitution 
d’une scoliose ? 

En limitant notre propos aux scolioses dites « idiopathiques », c’est-à-dire en 
éliminant les scolioses de cause connue : malformatives (congénitales), neuro¬ 
musculaires et dystrophiques, nous verrons que les réponses sont déjà suffisam¬ 
ment complexes. 


1° Situation mécanique du rachis scoliotique 


D’une manière schématique, on oppose les déviations latérales scoliotiques 
aux déviations antéro-postérieures, cyphoses ou lordoses. La scoliose n’est pas sur 
le plan mécanique une simple déviation latérale. Il s’agit en réalité d’une triple 
déformation : 

— une courbure latérale dans le plan frontal, 

— une rotation vertébrale dans le plan horizontal, 

— surtout, une lordose dans le plan sagittal. 

On a pu dire que la scoliose était une lordose rotatoire. Toutes les vertèbres 
sont en effet en extension, les unes par rapport aux autres, dans la courbure 
scoliotique [7, 16]. Lorsque la rotation vertébrale dépasse 90°, le rachis s’effondre 
en pseudo-cyphose mais dans ce cas, les vertèbres restent paradoxalement en 
extension les unes par rapport aux autres. Un modèle graphique informatisé tridi- 
mentionnel du rachis (Graf) [10] permet de visualiser les déplacements vertébraux 
de l’ensemble de la courbure scoliotique. Sur le plan musculaire, le schéma classi¬ 
que montrant la rétraction des muscles dans la concavité de la courbure et leur 
élongation du côté convexe est inexacte. En raison de la lordose, c’est tout le plan 
postérieur aussi bien du côté convexe que du côté concave qui est rétracté. Il en 
est de même des structures ligamentaires (Deane et Duthie) [6]. A tous les stades 
du traitement kinésithérapique, orthopédique ou chirurgical, cet élément ne doit 
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Fig. 1. 

a) Sur la vue postérieure du fantôme osseux, on pourrait croire à une élongation des muscles du 
côté convexe et une rétraction du côté convexe et une rétraction du côté concave. 

b) Sur une vue de 3/4, du côté concave, on voit bien la composante en lordose et la rétraction de 
tout le plan musculaire postérieur côté concave et convexe. 


jamais être perdu de vue. Les déformations thoraciques, costales si importantes 
sur le plan clinique (gibbosité du côté convexe de la courbure), avec verticalisation 
des côtes du côté convexe et horizontalisation des côtes du côté concave ne sont 
que la conséquence des déplacements spécifiques des vertèbres précédemment 
décrits. 


2° Comment s'effectue la progression d'une scoliose 

a) Les facteurs mécaniques. - Jusqu’au voisinage de 25 à 30° de courbure, les 
déformations structurales, vertébrales, ligamentaires et musculaires restent modé¬ 
rées et les courbures peuvent arrêter leur progression et même régresser, rarement 
de manière spontanée, la plupart du temps sous l’effet du traitement. Per- 
driolle [17] a noté que pour les courbures dorsales, la rotation spécifique mesurée 
(tortiomètre) a plus de valeur que la mesure de l’angle de la scoliose dans l’établis¬ 
sement du pronostic. 

Le cap de 30° constitue un véritable seuil mécanique, et passé cet angle, la 
déformation contient en elle-même les facteurs de sa progression. Les bras de 
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levier musculaire s’allongent du côté concave et diminuent du côté convexe, et 
cela dans les trois plans de l’espace (muscles larges de l’abdomen, transversaires, 
épineux). La pesanteur et les pressions costales jouent un rôle aggravant. 



b) Le facteur croissance est évidemment un élément essentiel. — La scoliose est 
progressive jusqu’à maturité osseuse, ensuite, classiquement, elle se stabilise. En 
réalité, les travaux de Ponsetti [ 18] ont montré que lorsque la courbure dépassait 
30 à 40°, en fin de croissance, une aggravation était possible à l’âge adulte, de 
l’ordre de 1° par an. La croissance d’une vertèbre scoliotique s’effectue dans des 
conditions mécaniques anormales et la loi de Delpech joue là comme ailleurs. Les 
cartilages de croissance épiphysaire vertébraux du côté concave sont comprimés, 
entraînant une cunéiformisation du corps vertébral et une déformation de 
l’ensemble de la vertèbre dans le plan horizontal. Suivant l’image évocatrice de 
Stagnara la vertèbre peut être assimilée à un triporteur effectuant un virage serré, 
le corps vertébral se déplaçant du côté convexe, l’arc postérieur du côté concave et 
l’apophyse épineuse dans le même sens que le corps vertébral. La déformation des 
disques est également importante, le nucléus pulposus est chassé vers le côté 
convexe, Mac Ewen [13] en fait un élément essentiel de l’irréductibilité de la 
déformation scoliotique. 


Fig. 3. 

La ligne étoilée représente la croissance 
rachidienne (cm/année). La ligne pleine repré¬ 
sente l’évolution de la scoliose (degré/ans). 

P : premiers signes de puberté. (Duval- 
Beaupère). 
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Croissance vertébrale et évolution de la courbure scoliotique sont liées et non 
parallèles comme le montre la courbure définie par Madame Duval-Beaupère [8]. 
La courbure scoliotique s’aggrave dans les dernières années de la maturité 
osseuse, alors que la croissance rachidienne est pratiquement arrêtée. 


3° Quels sont les mécanismes qui permettent Vapparition 
et la constitution d’une scoliose idiopathique ? 

Sur le plan biomécanique, qui seul nous intéresse ici, les travaux de Bisgard 
et Musselman [4] ont montré que les structures vertébrales antérieures ne 
paraissaient pas en cause. Les structures postérieures, selon Roaf [20] seraient par 
contre inhibées. Ce phénomène est confirmé par les travaux de Deane et 
Duthie[6]. Les structures transversales, selon Lindahl et Raedder[12] auraient 
également un rôle. La rotation est-elle primitive par rapport à l’inflexion latérale, 
est-elle secondaire ou simultanée. Malgré les nombreux travaux expérimentaux 
dont ceux de Kay [11], il n’est pas encore possible de répondre d’autant que le 
même problème se pose pour la composante en lordose. Peut-on approcher le 
primum movens, l’inducteur même de la déformation scoliotique ? Des travaux 
expérimentaux et cliniques sur le système nerveux périphérique ou central 
(Yamada) [23], Nachemson [14] confirment le rôle du vestibule et des systèmes 
d’équilibration. D’autres travaux (Ponsetti) [18], Nordwall et Waldenstrom [16] 
attirent l’attention sur l’existence de facteurs métaboliques et chimiques. Ces diffé¬ 
rentes anomalies sont de toutes manières liées à des facteurs génétiques [5, 12], 
comme le montre la fréquence des formes familiales qui peuvent atteindre 43 %, 
facteurs également liés au sexe, comme le prouve la proportion de 80 % de filles, 
chez les sujets porteurs de scoliose idiopathiques. 

Tant que nous ne pourrons pas répondre avec suffisamment de certitude à 
cette troisième question, le traitement de la scoliose idiopathique restera sympto¬ 
matique. Le but de ce traitement est d’obtenir en fin de maturité osseuse une 
courbure si possible inférieure à 30° [3]. Les moyens thérapeutiques adaptés à la 
gravité des courbures ne peuvent être actuellement que des tuteurs : tuteur 
musculaire de la rééducation, de la stimulation électrique ou de la traction 
vertébrale nocturne, tuteur vertébral des différents corsets orthopédiques et des 
méthodes chirurgicales (tiges de Harrington, cable de Dwyer) et de leurs variétés 
plus récentes (Luque, Zielke, Cotrel-Dubousset). 

Le chapitre de la biomécanique des scolioses est donc loin d’être clos. 
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III. MEMBRE INFÉRIEUR 


BIOMÉCANIQUE DE LA HANCHE 
P. Fie AT* t, J.J. Ficat** 


I. - BIOMÉCANIQUE DE LA HANCHE NORMALE 


La fonction de la hanche normale suppose un équilibre harmonieux entre les 3 
protagonistes à savoir les formes, les structures et les forces qui s’exercent sur elle. 

Les formes sont représentées par les pièces anatomiques de la hanche 
c’est-à-dire la tête fémorale et le cotyle solidarisées par le ligament rond, la 
capsule articulaire et les muscles. 
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Les structures sont différenciées : 

a) La synoviale soutenue par le manchon capsulo-ligamentaire assure la 
lubrification des surfaces articulaires grâce à la sécrétion de la synovie ainsi que 
l’évacuation des produits d’usure. 


b) Le cartilage reposant sur son socle osseux a pour but d’assurer le 
glissement ainsi que la transmission, la répartition et l’amortissement des con¬ 
traintes. Sa constitution tripartite à base de collagène, de protéoglycans et de 
chondrocytes en fait un tissu hautement spécialisé dans l’ordre mécanique. 

c) L’os spongieux présente une structure trabéculaire qui lui confère sa 
résistance mécanique ; les contraintes qu’elle véhicule vont créer des renforce¬ 
ments ou piliers qui matérialiseront la direction des forces prédominantes (fig. 1) : 


Fig. 1. — Structure trabéculaire d'une han¬ 
che normale. Tête fémorale avec travées de 
tension et de pression. Cotyle avec ses deux 
piliers antéro-interne et postéro-externe. 



— système ogival du massif trochantérien, 

— travées de tension et de compression du col et de la tête fémorale 
(Pauwels), 

— chapeau de gendarme des deux piliers du toit cotyloïdien (Teinturier). 

L’image radiographique que l’on a des structures osseuses ne doit pas nous 
faire oublier le rôle mécanique du tissu vasculo-médullaire avec sa pression 
intra-médullaire. 
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Les forces : elles sont de deux ordres : pondérale et musculaire. 

a) Les muscles sont au nombre de 21 et inégalement répartis. 

La flexion engage 9 muscles dont les quatre plus importants sont le psoas, le 
droit antérieur, le couturier et le tenseur du fascia lata alors qu’il n’y en a que 5 
pour l’extension. 

La rotation externe utilise 15 muscles contre 3 seulement pour la rotation 
interne. 

L’abduction fait intervenir 7 muscles contre 3 pour l’adduction. Cette 
disproportion explique que l’attitude vicieuse la plus fréquente se fasse en flexion 
abduction et rotation externe. Cet ensemble musculaire peut être divisé en 3 
groupes réalisant chacun une sorte d’arc ou de fronde qui assure la coaptation 
dynamique de l’articulation coxo-fémorale. 

— L’arc long est formé par les muscles biarticulaires qui passent en pont sur 
la hanche et sur le genou. 

— L’arc moyen est constitué par les muscles abducteurs et adducteurs qui 
assurent les mouvements de latéralité dans le plan transversal. 

— L’arc court ou profond est formé par les rotateurs externes et internes 
auxquels il faut ajouter le psoas qui cravate le col du fémur (fig. 2). 


b) Le poids du corps. - C’est la force statique qui s’exerce différemment sur la 
hanche selon que le sujet est en position debout (au repos ou à la marche), en posi¬ 
tion assise ou en décubitus dorsal. 



Fig. 2. — Forces musculaires de coaptation. 


■■ Arc long bi-articulaire 


Arc moyen : latéralités : adducteurs-abducteurs 


■■■■ Arc court : rotations : rotateurs externes et internes + psoas iliaque. 
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L’équilibre des forces dépend de la position du corps et du plan de référence. 
Pauwels a parfaitement exposé le problème dans le plan frontal, en position 
verticale et en appui monopode en l’illustrant, par le fameux et maintenant 
classique, schéma vectoriel de la « balance » (fig. 3). 



En station bipodale, bassin horizontal, le poids du corps coïncide avec son 
centre de gravité. Le système est en équilibre avec une tension égale entre 
abducteurs et adducteurs. 

En station unipodale, le bassin qui tend à basculer du côté déchargé est 
maintenu en équilibre par la contraction du moyen fessier le fléau de la balance 
devient asymétrique : le bras de levier externe qui sépare le grand trochanter du 
centre de la tête est 3 fois plus petit que le bras de levier interne qui sépare le 
centre céphalique et la verticale passan^par le centre de gravité du corps. 

L’équation qui règle l’équilibre: FxCM = P*xCM’ montre que la tête 
supporte environ 4 fois le poids du corps diminué du poids du membre portant. La 
résultante de cette force de compression et de la force de réaction du sol se situe 
dans un plan oblique de 16° en dedans de la verticale CV en raison de l’obliquité 
des abducteurs et du col fémoral. La force de pression centrée sur la résultante est 

inversement proportionnelle à la surface portante Pp = Rkg (fig. 4). Pp = JÜSË. 

. . Scm 2 

Pp = pression unitaire. 

La conception de Pauwels vulgarisée en France par Maquet a donné à l’or¬ 
thopédie coupée de ses bases biomécaniques la dimension scientifique qui lui 
manquait. Elle l’a de plus enrichie de nouvelles techniques chirurgicales basées sur 
des indications plus rationnelles et suivies de résultats souvent spectaculaires. 
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des lignes de force de 


Mais l’arbre ne doit pas nous cacher la forêt car c’est bien d’une forêt qu’il s’agit, 
riche de paramètres multiples, de facteurs plus ou moins connus qu’il ne nous est 
même pas possible de prendre en compte. La vérité biologique est bien loin de la 
schématisation vectorielle de la balance. 

Il n’est donc pas étonnant que l’on ait cherché à l’améliorer. C’est ainsi que 
Bombelli a attiré l’attention sur l’importance de Xobliquité du toit qui crée une 
composante de cisaillement avec augmentation des frictions, de 1 incongruence et 
tendance à la subluxation externe. L’horizontalité du toit est une condition néces¬ 
saire à l’équilibre de la hanche. Il en tire des indications chirurgicales particulières 
avec son ostéotomie de valgisation extension. 



Fig. 5. — Conception biomécanique tridimensionnelle de Bombelli. 
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De plus il a donné à la conception vectorielle une assise plus proche de la 
réalité biologique en l’intégrant dans l’espace à 3 dimensions en particulier dans le 
plan sagittal et en tenant compte des variations de la résultante sous l’effet du 
facteur dynamique pendant la marche (fig. 5). 

Cette conception doit encore être élargie par la prise en compte des 
sollicitations qui s’exercent sur la hanche en position assise ; la poussée cotyloï- 
dienne sur la face antérieure de la tête fémorale crée une force de rétroversion qui 
s’associe à la force de varisation pondérale en position verticale. 


Facteurs biologiques 


Ce sont en général les grands sacrifiés de la biomécanique. Tout l’ensemble 
structural ostéo-articulaire est sous la dépendance étroite de son équipement 
neurotrophique et de la circulation intra-osseuse. Or cette circulation présente 
plusieurs caractéristiques qui lui confèrent une originalité remarquable : 

— Tout d’abord il existe autour de chaque articulation un dispositif vascu¬ 
laire spécial avec les cercles vasculaires épiphysaires et métaphysaires réunis par 
des anastomoses longitudinales réalisant une véritable entité vasculaire de 
l’articulation. 

— Cette circulation articulaire péri et intra-osseuse est anastomosée avec la 
circulation musculaire et cutanée régionale. 

— La multiplicité des voies d’entrée artérielle et de sorties veineuses protège 
la trophicité osseuse. 

— La capacité veineuse 6 à 8 fois plus grande que celle des artères explique 
l’importance de la micro-circulation. 

— Elle est attestée également par la richesse en capillaires et la présence de 
sinusoïdes (à membrane basale discontinue) qui favorisent la perméabilité et les 
échanges métaboliques. 

— Le sinus veineux longitudinal aidé des relais articulaires réalise une 3 e 
voie centrale pour la circulation de retour, en liaison avec les contractions muscu¬ 
laires. 

— La sectorisation fonctionnelle de la circulation médullaire à géométrie 
variable et la notion des capillaires dormants (Doan) lui permettent de se régler 
sur l’activité motrice. 

— Mais cette circulation capillaire, intercytaire, sinueuse et ralentie est 
particulièrement vulnérable aux variations de pression intra-osseuse qui se situe 
normalement pour les os longs aux environs de 20mmHg. 

— La cavité close de l’enveloppe corticale de même que la multitude des 
défilés trabéculaires du spongieux comme des foramina du cortex confèrent à la 
circulation intra-osseuse un caractère canalaire et compartimentai qui jouera un 
grand rôle dans la pathologie osseuse. 

Ce rôle purement trophique des parties molles invisibles à la radiographie ne 
doit pas faire oublier leur rôle mécanique comme : 

— le phénomène de poutre composite des haubans musculaires dont la 
contraction renforce la rigidité de l’os ; 

— la pression intra-osseuse du tissu vasculo-médullaire qui augmente la 
solidité de la charpente trabéculaire de l’os spongieux ; 

— la « swelling pressure » intra-cartilagineuse en rapport avec son contingent 
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de protéoglycans qui joue un rôle semblable avec l’armature collagène du car¬ 
tilage ; 

— il en est de même du film synovial de l’interface pour la protection des 
surfaces articulaires. 

Facteurs mécaniques et facteurs biologiques sont intriqués, indissociables et 
interdépendants. Une conception abstraite et purement mathématique de la biomé¬ 
canique ne peut avoir qu’une valeur approximative et indicative car elle reste trop 
éloignée de la réalité biologique. 

Sur le plan fonctionnel, le maintien des structures exige le mouvement en 
charge et un système amortisseur. 

L’absence de mouvement fait obstacle à la nutrition du cartilage et entraîne 
sa dégénérescence de même que l’absence d’amortisseur est incompatible avec la 
fonction articulaire : c’est la définition même de l’arthrose. 

Or si le cartilage est la pièce maîtresse de ce système amortisseur, il est ren¬ 
forcé dans ce rôle par une participation de toutes les structures. Film synovial - 
cartilage — tissu spongieux et corticales constituent un ensemble de résistance 
croissante pour amortir progressivement les contraintes de pression, de tension, de 
vibration et absorber les chocs. 

Ce système est renforcé par le manchon capsulo-ligamentaire et les haubans 
musculaires qui jouent un rôle de freinage dans l’absorption dynamique des chocs. 

Le rôle du cartilage dans la transmission amortie et la répartition des 
contraintes a été établi par l’enregistrement des vibrations à l’aide des jauges 
d’extensométrie placées sur la région trochantérienne (Lahille), par des modèles 
photoélastiques (Freeman) et par l’expérimentation sur le cadavre (Chaput) en 
interposant entre les deux pièces articulaires une feuille de latex. 


II. - BIOMÉCANIQUE DE LA COXARTHROSE 


Pauwels a beaucoup contribué à donner à l’arthrose sa véritable signification 
sur le plan biomécanique. Toute sa théorie découle de la définition même de 
l’arthrose : rupture de l’équilibre biomécanique entre la résistance mécanique des 
tissus et la sollicitation fonctionnelle (ce que nous avions appelé divorce entre 
structures et fonction). Cette rupture peut être secondaire : 

a) Soit à une diminution de résistance des structures (coxarthroses 
structurales et post-traumatiques). 

b) Soit à une augmentation des sollicitations dépassant le seuil de résistance 
normal du cartilage : ce sont les coxarthroses mécaniques : 

— Par augmentation de la charge : coxa valga — contractures musculaires. 

— Par diminution des surfaces portantes dans les insuffisances du toit coty- 
loïdien trop court ou trop oblique soit externes ; ce sont les coxarthroses 
subluxantes soit internes : ce sont les coxarthroses protrusives soit antérieures ; ce 
sont les coxarthroses secondaires aux coxa-antetorsa. 

— Par dysmorphies : coxarthroses infero-postérieures des rétroversions. 

— Par surmenage fonctionnel : coxarthroses contro-latérales à une 
arthrodèse, une amputation, une luxation congénitale. 

Il en avait stigmatisé la physiopathologie avec son célèbre schéma de la 
balance mais surtout il en avait tiré des indications chirurgicales rationnelles 
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basées sur la mesure des angles de correction à partir de calques radiographiques 
dont le bien fondé a été généralement démontré par les résultats éloignés. 

Cette approche s’est révélée correcte dans la majorité des cas mais la 
supériorité de l’ostéotomie de varisation sur la tectoplastie dans les coxarthroses 
débutantes sur dysplasie cotyloïdienne ne nous a pas convaincu comme nous 
l’avons établi dans une étude comparée des tectoplasties et des varisations avec un 
recul de 10 ans qui avaient fait l’objet de deux symposiums à la S.O.F.C.O.T. en 
1975 et en 1977. De plus ses servitudes : raccourcissement — boiterie, ne sont pas 
négligeables. 


Étiologie 


Sur le plan étiologique on peut opposer deux groupes de coxarthroses : 

a) Les coxarthroses mécaniques par dysplasies, troubles statiques, surcharges 
qui surviennent sur un cartilage sain et se résument dans une hyperpression au sens 
large du terme. 

b) Les coxarthroses structurales par diminution de résistance du cartilage de 
quelque origine que ce soit (endocrinienne, métabolique, enzymatique, etc.) pour 
lesquelles la pression articulaire normale est devenue pathologique. Il s’agit d’une 
hyperpression relative. Les formes post-traumatiques sont à cheval sur les deux 
car il y a au départ une hyperpression purement mécanique et brutale et une alté¬ 
ration structurale immédiate du cartilage. 

Nous n’aurons ici en vue que les coxarthroses mécaniques qui sont les plus 
chirurgicales. 


Physiopathologie 

La physiopathologie dépend du processus causal bien que le phénomène 
fondamental soit toujours le même et mette en cause une hyperpression dépassant 
le seuil de résistance du cartilage. C’est la raison pour laquelle nous avions 
proposé de parler de syndromes d'hyperpression car c’est elle qui va déterminer le 
traitement chirurgical de la coxarthrose mécanique. On peut ainsi distinguer 4 
syndromes d’hyperpression. 

a) Des S.H.P. externes caractéristiques des arthroses secondaires aux dyspla¬ 
sies subluxantes et aux insuffisances cotyloïdiennes (angle de Wiberg < 20°), la 
résultante se déplace vers l’angle externe du toit et la zone de contact est réduite 
par la perte de l’appui osseux en dehors. Cette hyperpression externe marque 
toutes les structures de sa griffe : 

— au niveau de l’os : densification de l’angle du toit — kystes condensation 
en miroir du pôle supéro-externe de la tête ; 

— au niveau du cartilage : aplatissement malacique marginal surtout sur le 
versant cotyloïdien ; 

— au niveau des parties molles : sclérose capsulaire — calcification — 
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dégénérescence et fissure du bourrelet — kyste mucoïde du tendon réfléchi du droit 
antérieur. 

Toutes ces lésions résultent d’une concentration des contraintes sur le bord 
externe du toit au point E par insuffisance cotyloïdienne ou tendance subluxante. 

b) Des S.H.P. internes (S.H.P.I.) entraînant des arthroses internes ou centrales 
dans les protrusions acétabulaires ou les insuffisances d’angle de couverture 
interne qui est un angle trop oublié. La résultante se déplace en dedans vers le 
point T et la zone de contact se rétrécit car la fosse acétabulaire centrale est 
dépourvue de cartilage mais la tête trouvera un appui osseux sur la paroi externe 
du bassin (arrière fond) ce qui explique peut être sa plus longue tolérance. 

L’hyperpression supéro-interne accompagne une insuffisance de couverture 
de la tête, avec un déplacement de la résultante vers le point T ou au-delà (coxa 
vara). La paroi interne du cotyle s’arrondit, le point T disparaît, la cavité de¬ 
vient sphérique et l’arrière-fond se densifie ; l’hyperpression peut entraîner une 
migration progressive de la tête vers la cavité pelvienne ou protrusion soit dans le 
prolongement de l’axe central du col (S.H.P.C.) soit en haut et en dedans centrée 
sur le point T. (S.H.P.I.). 

c) Des S.H.P. postérieure et inférieure (S.H.P.P. ou S.H.P.Inf.) dans les rétrover¬ 
sions ou les séquelles d’épiphysiolyse souvent associées aux S.H.E. Ici il ne s’agit 
plus d’une réduction de la surface portante car la corne postérieure est large et 
rétentive. Le trouble est biomécanique : la répartition des forces est perturbée par 
le déplacement de la résultante vers l’arrière. La pince cotyloïdienne ne joue plus 
car sa branche antérieure n’est plus sollicitée et l’hyperpression résulte d’une con¬ 
centration des contraintes sur la branche postérieure. 

d) Des S.H.P. antérieures (S.H.P.A.) par insuffisance de couverture antérieure 
que l’on apprécie bien avec l’incidence en faux profil de Lequesne ou mieux avec 
le scanner et qui est généralement associé à une coxa antetorsa. 

Dans toutes ces variétés, au début, il y a la dysplasie avec sa perturbation 
fonctionnelle qui va entraîner une surcharge sur une zone localisée : répartition 
anormale des forces (SHPP) diminution de la surface portante (S.H.P.E., S.H.P.I., 
S.H.P.A.). Ensuite ce trouble biomécanique va se traduire par une hyperpression 
locale autour de la résultante des forces. 

Enfin cette hyperpression par son intensité et sa durée dépasser le seuil de 
résistance du cartilage et entraîner une usure localisée du cartilage c’est-à-dire une 
arthrose . 


Chirurgie 


Toute intervention chirurgicale à visée biomécanique aura donc pour but de 
diminuer la pression articulaire : en réalisant une décompression : 

a) Soit par réduction de la charge. - Le poids corporel peut être diminué en 
dehors d’un amaigrissement : 

— en allongeant le bras de levier externe (latéralisation du grand trochanter : 
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Fig. 7. — Efficacité de la butée comme opération décompressive en augmentant la surface portante. 


Maquet) ou en diminuant le bras de levier interne (ostéotomie du bassin de 
Chiari), 

— ou en rétablissant une répartition harmonieuse et équilibrée des forces par 
le recentrage de la résultante au centre de la zone portante : ostéotomie de 
varisation dans les S.H.P.E. ou de valgisation dans les S.H.P.I. 

La pression musculaire peut être réduite par des ténotomies souvent 
associées d’ailleurs aux ostéotomies. 

b) Soit par augmentation de la surface portante. — C’est le cas des tectoplasties 
dans les insuffisances cotyloïdiennes du S.H.P.E., cette intervention a de plus le 
mérite d’étaler les contraintes puisque la résultante qui était trop externe se trouve 
recentrée sur deux versants osseux symétriques sans entraîner de modification de 
l’architecture osseuse ou du dispositif musculaire. C’est ce qui en fait à notre avis 
la meilleure intervention sur la hanche dysplasique ou subluxée avant l’apparition 
de l’arthrose (fig. 6, 7, 8 et 9). 
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Fig. 8. Fig. 9. 

Fig. 8. — Remodelage fonctionnel de la butée osseuse : aspect post opératoire. 

Fig. 9. — Même butée 15 mois après l’opération. Densification et homogénéisation de la tectoplas- 
tie. 


L’ostéotomie de varisation recentre bien la résultante en dedans mais si le 
toit est trop court, il persistera toujours une hyperpression due à la réduction de la 
surface portante cotyloïdienne et le résultat ne pourra être que temporaire. Or 
cette surface mesurée par l’angle total ECT est généralement réduite dans ces 
dysplasies congénitales. 


III. - BIOMÉCANIQUE DES PROTHÈSES 
Historique 


En 1939, Smith Petersen préconise l’interposition d’une cupule en vitallium 
entre les deux surfaces articulaires avivées dans le but de reconstituer une couver¬ 
ture cartilagineuse : échec biologique, elle demeure cependant comme moyen 
d’interposition. 

En 1947, les frères Judet proposent de remplacer la tête fémorale par une tête 
en polyméthacrylate de méthyle surmontant une tige axiale implantée dans le col 
du fémur : échec mécanique en raison de la qualité du matériau et de la technique 
de fixation. En 1960, Mac Kee mais surtout Charnley a établi pour l’arthroplastie 
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de la hanche les grands principes qui sont à la base de son succès puisqu’on en 
pose actuellement environ 250 000 par an dans le monde. 


Principes 


Ces principes sont : 

— la nécessité d’une prothèse totale unissant une tête métallique avec une 
cupule en polyéthylène de haute densité ; 

— la fixation dans l’os par du ciment acrylic ; 

— le « design » de la prothèse fémorale avec une queue courbe cervico- 
diaphysaire ; 

— le principe de la « low friction » grâce à une tête métallique de petit 
diamètre de 22 mm tournant sur un bloc de polyéthylène. 

Depuis ce prototype qui reste encore un des meilleurs modèles, on a pu 
assister à l’éclosion d’une infinité de modèles dont les modifications ont porté : 

— sur la forme, le volume, la longueur de la queue fémorale, le type d’appui 
sur le col ou dans le massif trochantérien ; 

— sur le diamètre de la tête : 22 - 32 - 35 mm ; 

— sur les longueurs de col : long - moyen - court ; 

— sur le matériau : acier inoxydable - vitallium - céramique - titane - polyé¬ 
thylène ; 

— sur le traitement de la surface : lisse ou en porométal madréporique avec 
des microsphères de 100 à 300 microns ; 

— sur la fixation avec ou sans ciment. 

Mais aucune de ces propositions n’a modifié le principe basé sur une réplique 
purement morphologique du modèle humain. Cet objectif n’est pas suffisant. 

Une prothèse idéale doit satisfaire à 3 impératifs : 

— elle doit reproduire la forme générale de la hanche, 

— elle doit reconstituer sa fonction et tout particulièrement celle du cartilage 
qui est le tissu noble de l’articulation, 

— elle doit avoir une tolérance biologique parfaite. 

Or les prothèses actuelles ne remplissent pas ce contrat : 

— Vabsence de lubrification indispensable à toute articulation mécanique 
équivaut à une condamnation à long terme ; 

— Vabsence du ligament rond ne tient pas compte de son rôle mécanique et 
réflexogène ; 

— Vabsence d f élasticité perturbe toute la physiologie de l’ensemble ostéo¬ 
articulaire. 

L’amortissement des pressions et des vibrations est à notre avis fondamen¬ 
tal : sans cette propriété, notre appareil locomoteur serait comparable à une 
voiture sans pneu ni suspension. C’est l’élasticité du cartilage qui protège les 
structures sousjacentes et en définitive la fonction articulaire : la disparition du 
cartilage correspond d’ailleurs à la définition même de l’arthrose. C’est pourquoi 
l’amortissement d’une prothèse nous paraît être le meilleur atout pour sa tolérance 
biomécanique et la meilleure prophylaxie du descellement (fig. 10). 

En réalité le devenir à long terme d’une prothèse se joue à l’interface entre le 
matériau inerte et le tissu vivant. Tout est dans le comportement réactionnel du lit 
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CUPULE CEPHALIQUE 


METALLIQUE 



Fig. 10. — Coupe d'une tête fémorale rota¬ 
toire et amortie mettant en évidence le 
système amortisseur constitué par un 
accordéon de polyéthylène abritant 3 
disques de Silastic. 


TÊTE PROTHESE AMORTIE 

osseux aux contraintes transmises par la prothèse car c’est lui qui décide de la 
stabilité de l’ancrage à long terme : 

Pour améliorer l’ancrage on a proposé : 

— les queues autobloquarltes, 

— le cimentage sous pression, 

— la surface rugueuse madréporique en porométal, 

— les cupules cotyloïdiennes de polyéthylène doublées de métal, 

— l’aspiration osseuse continue pendant le cimentage. 

Pour améliorer la tolérance osseuse aux stress mécaniques, la prothèse amor¬ 
tie et rotatoire apporte un début de solution. 
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LE GENOU 

PHYSIOLOGIE ARTICULAIRE 


R.M. Ferro*, J.F. Thierry**, Ph. Legier*** 


A partir de données classiques empruntées aux travaux de Pauwells, Maquet, 
Kapandji, Bousquet, Lerat, notre but a été de réunir et de retenir les principaux 
éléments de physiologie et de biomécanique articulaires susceptibles d’expliquer la 
genèse de l’arthrose et d’influencer l’indication et le geste chirurgical. 

Il est remarquable de constater : 

a) que la physiologie articulaire du genou dépend, en partie, de la position de 
cette articulation qui occupe dans le système architectural ostéo-articulaire du 
membre inférieur une situation intermédiaire : le fonctionnement articulaire sera 
donc influencé par les orientations, les axes, et les courbures des segments adja¬ 
cents ; 

b) que le genou doit au plan physiologique concilier deux impératifs contra¬ 
dictoires que sont : 

— la stabilité : car les contraintes résultant du poids du corps et des bras de 
levier sont considérables, 

— la mobilité : essentiellement dans le secteur de la flexion-extension, acces¬ 
soirement en rotation. 

Et l’on pourrait dire qu’il existe une véritable adaptation de l’anatomie (orien¬ 
tation des segments épiphysaires — formes et profil des surfaces — système liga¬ 
mentaire, etc.) à ces deux fonctions. 


I. - SITUATION DU GENOU DANS L'ARCHITECTURE 
DU MEMBRE INFÉRIEUR EN STATIQUE 

Dans le plan frontal et sagittal le genou est au sommet de courbures [11] 
complexes déterminées par les inflexions osseuses fémorale et tibiale secondaires à 
l’action du poids du corps sur le segment squelettique (fig. 1). 

On peut cependant considérer de façon schématique qu’il existe une courbure 
fémorale, à convexité antéro-externe, et une courbure tibiale à convexité postéro- 
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Fig. 1 . — Courbures du membre inférieur de face (a) et de profil (b). 



externe. Ces deux courbures vont influencer l’évaluation du morphotype des mem¬ 
bres inférieurs en étant responsable, on va le voir, d’un « effet manivelle ». 

Le genou frontal s’intègre dans un ensemble d’axes des membres inférieurs. 

En effet : 

a) L’axe anatomique du tibia (fig. 2) est plus ou moins confondu avec la 
verticale (pour certains, angle de 2 à 3° en valgus). Celui du fémur détermine avec 
cette même verticale un angle de 6 à 8° ouvert en dehors. Il existe donc au niveau 
du genou un valgus anatomique déterminé par les axes tibiaux et fémoraux qui font 
un angle de 170 à 175° à sinus externe. 

Il s’agit là d’une valeur moyenne car la longueur des membres inférieurs, la 
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Fig. 2. — Axe anatomique du membre inférieur. 


largeur du bassin, l’antéversion du col fémoral influent de façon notable sur l’axe 
anatomique du fémur et donc sur l’angle fémoro-tibial. 

b) L’axe mécanique du membre inférieur est représenté par la ligne H.O.C. (fig. 2) 
pour laquelle on distingue la portion O.C. confondue avec l’axe anatomique du ti¬ 
bia et la portion H.O. qui fait avec O.C. un angle de 2° en dehors, définissant ainsi 
un valgus mécanique physiologique. 

Cet axe H.O.C., capital dans la détermination du morphotype frontal, peut 

être : 

— apprécié cliniquement par le tracé d’une ligne réunissant un point situé à 
la moitié de l’arcade crurale à un point correspondant au 1° espace inter¬ 
métatarsien. Au niveau du genou normo-axé le tracé clinique passe par le milieu 
de la rotule ; 

— évalué radiologiquement par pangonométrie, clichés sur lesquels la ligne 
H.O.C. est une droite joignant le centre de la tête fémorale au milieu du pilon 
tibial qui passe au niveau du genou par le centre du massif des épines tibiales. 

Cependant dans l’évaluation de l’axe mécanique réel il faudra tenir compte 
du valgus physiologique (+ 2°). 
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Fig. 3. — Torsions axiales successives 
du membre inférieur. 

a) Angle du col avec le plan frontal 
du bloc condylien. 

b) Angle du plateau tibial avec le 
plan bi-malléolaire. 

c) Angle du bloc condylien avec le 
plan du plateau tibial. 

d) Angles étagés de torsion. 



c) La situation de l’interligne fémoro-tibial par rapport à ces axes s’avère 
importante. En effet, elle permet l’évaluation du siège des déformations frontales 
influençant la mécanique articulaire, elle intervient dans la détermination du siège 
des ostéotomies correctrices, elle influe dans les calculs pré-opératoires de mise en 
place de certaines prothèses. 

Classiquement l’interligne fémoro-tibial est horizontal et perpendiculaire à 
l’axe anatomique du tibia. Pour certains auteurs il s’incline de 1° en dedans par 
rapport à l’horizontale et pour d’autre cette inclinaison est externe sur 1,5°. 

Dans le plan horizontal le genou s'intégre dans un ensemble de torsions 
axiales successives du membre inférieur (fig. 3). — Classiquement au niveau 
fémoral existe une torsion fémorale ; l’axe du col fait avec le plan frontal un angle 
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a . Le positionnement frontal du bloc condylien introduit la notion de torsion dia- 
physaire fémorale en rotation interne égale à a. Au niveau jambier l’axe frontal 
des plateaux tibiaux et l’axe bi-malléolaire définissent une torsion externe du 
squelette jambier. Enfin au niveau du genou les plateaux tibiaux sont en rotation 
externe de quelques degrés par rapport à l’axe frontal condylien. 

Ces différentes torsions échelonnées sur le membre inférieur seraient suscep¬ 
tibles de s’annuler, si bien, qu’en statique, l’axe de la tibio-tarsienne se trouverait à 
peu près dans la même direction que l’axe du col [11]. 

Dans la pratique les données scannographiques sont loin de confirmer cette 
notion anatomique, nous y reviendrons à propos des morphotypes du genou. 

II. - LA DÉTERMINATION DES MORPHOTYPES DU GENOU 

L’étude qui précède définit le genou normo-axé. Par rapport à ce type de 
« référence », se distinguent différents morphotypes frontaux, sagittaux et horizon¬ 
taux. De ces morphotypes découlent des modifications de contraintes subies par 
l’articulation. 

Ces contraintes, responsables de dégradation mécanique, sont susceptibles 
d’être normalisées par un geste thérapeutique qui aura tendance à rapprocher le 
genou mécaniquement « sollicité », à l’articulation de « référence ». 

Les morphotypes frontaux et sagittaux (varum, valgum, flexum et recurva¬ 
tum). — Il est à remarquer que l’évaluation des déformations frontales varie selon 
la rotation du membre inférieur. C’est ainsi qu’en l’absence de tout flexum (qui ca¬ 
moufle le varum) ou de tout recurvatum (qui accentue l’attitude en varum) l’« effet 
manivelle » des courbures physiologiques, fémorales et tibiales se manifestent 

[13]: 

— en rotation interne : en accentuant le varum en raison de la « correction » 
de la courbure fémorale, 

— en rotation externe : de la manière inverse de la précédente. On conçoit 
donc la nécessité d’obtenir une notion de normalisation du genou horizontal en 
réalisant une approche de l’étude des rotations du squelette des membres infé¬ 
rieurs. 

Les morphotypes horizontaux . — Les conditions de position du membre infé¬ 
rieur nécessaires pour effectuer les mesures cliniques et radiologiques ont été 
définies par le Symposium de la S.O.F.C.O.T. en 1980 et amènent à distinguer 
différentes valeurs angulaires considérées comme normales [13]. 

a) Au niveau fémoral : l’antétorsion est de — 14° (± 7°) et seule la mesure 
scannographique permet cette évaluation : 

b) Au niveau tibial : 

Cliniquement la mesure de la torsion tibiale est possible. Sa réalisation effec¬ 
tuée selon la technique de Lerat et collaborateurs conduit à définir 3 angulations 
(fig. 4). 

— L’angle condylo-malléolaire de 34° en moyenne (± 8°). 

— L’angle de détorsion tibiale : angle de 9° correspondant à la détorsion 
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Fig. 4. — Mesure de la torsion tibiale. 


sous malléolaire qui fait que le pied se rapproche de la perpendiculaire au plan 
frontal du genou. 

— L’angle genou-pied résultant de toutes les torsions se produisant sous le 
genou et qui représente la réponse de la jambe et du pied à l’antétorsion fémorale. 
Sa valeur est de 25° en moyenne et correspond à la différence entre l’angle 
condylo-malléolaire (34°) et l’angle de torsion tibiale (9°). 

Les études scanographiques réalisées à partir de coupes étagées confirment 
la fiabilité de la mesure clinique. 

c) Les index : à partir de ces quatre angulations les auteurs retiennent deux 
index : 

L’index tibio-fémoral de torsion : c’est-à-dire antétorsion fémorale (— 14°) 
moins angle condylo-malléolaire (+ 34°) soit + 20°. Cet index est en général 
toujours positifs sachant cependant que pour un même index tibio-fémoral peu¬ 
vent correspondre : 

— pour des index faibles des torsions qui s’équilibrent, que celles-ci soient 
faibles ou fortes, 

— pour des index forts des antétorsions fémorales nulles ou des hypertorsions 
tibiales vraies. 

L’index hanche-pied : l’angle de détorsion du pied diminuant l’effet de l’index 
tibio-fémoral la différence entre les deux (11°) représente l’angle formé par l’axe 
du pied et l’axe du col fémoral. 

Ainsi actuellement la définition des morphotypes des membres inférieurs, 
desquels dépendent les contraintes mécaniques subies par le genou, doit tenir 
compte de l’ensemble de ces données horizontales et les intégrer aux éléments 
axiaux frontaux et sagittaux. 
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III. - LA PRÉDISPOSITION DES SEGMENTS ÉPIPHYSAIRES DU GENOU 
A LA CINÉTIQUE ARTICULAIRE [ 11] 

a) Si l’ensemble fémoro-tibial et fémoro-patellaire constituent le genou ana¬ 
tomique, fonctionnellement il s’agit d’une trochléenne mécaniquement étudiée 



Fig. 5. — Prédisposition des segments épiphysaires du genou à la cinétique articulaire. 
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pour la flexion extension. Pour permettre les rotations le tenon tibial subit une 
modification amenant à la constitution d’un pivot central osseux. 

b) La convexité et la segmentation en partie trochléenne et condylienne sont 
les seuls points communs du bloc fémoral. Par ailleurs tout est différence : 

— Dans le plan horizontal le développement supérieur du condyle externe 
explique la course plus grande de ce condyle et participe à l’apparition d’une 
rotation automatique. 

— Dans le plan frontal : le retrait du condyle externe et son horizontalisation 
en flexion est à l’origine de la disparition du valgus physiologique au cours de ce 
mouvement. 

— Dans le plan sagittal : la disposition des rayons de courbure (fig. 5) 
permet de différencier la surface fémorale en deux segments antérieur et postérieur 
séparés par un point t. Ce point t représente le point le plus avancé du contour 
condylien pouvant entrer en contact direct avec la surface tibiale. La surface 
condylienne en avant du point t prend part à l’articulation fémoro-patellaire. On 
conçoit l’importance du positionnement des pièces fémorales de prothèses uni- 
compartimentales par rapport à ce point t afin d’éviter les conflits patello- 
prothétiques. 

Par ailleurs les rayons de courbure condyliens, qui diminuent aussi bien vers 
l’avant que vers l’arrière, par rapport au point t sont différents pour les deux 
condyles. 

Biomécaniquement ces variations de rayons de courbure condyliens vont 
influencer les contraintes que subit l’articulation au cours des mouvements de 
flexion. 

c) Le profil glénoïdien, et chaque épine tibiale attenante, présente une 
symétrie frontale (concavité) et une asymétrie sagittale à la fois de forme et de 
rayon de courbure (fig. 5), éléments qui vont influencer la course condylienne. 



1. — Coque condylienne. 2.— Cor¬ 
ne antérieure du ménisque interne. 
3. — Ligament interméniscal. 4. — 
Ailerons rotuliens. 5.— Ligament 
de Wrisberg. 6. — LCA. 7. — 
Ligament oblique de Hughston et 
Eilers. 8.— LCP. 9.— Ligament 
de Humphrey. 


Fig. 6. — Connections ménisco-capsulo-ligamentaires. 
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d) L’étude d’ensemble de ce profil articulaire du genou souligne cet élément 
de non concordance et de faible emboîtement des surfaces articulaires qui est le 
facteur principal de la mobilité. 

Le rétablissement d’une partie de cette concordance revient aux ménisques 
qui se comportent comme une formation d’interposition située entre un plan 
(glène) et une sphère (condyle) et occupant le volume compris entre les deux. Ainsi 
les ménisques participent aux transmissions de contraintes en compression. Les 
mouvements méniscaux permettent le maintien des concordances articulaires et la 
stabilité de répartition des contraintes au cours de la cinétique du genou. Cette 
dynamique méniscale est liée aux connections étroites ménisco-capsulo- 
ligamentaires (fig. 6) ; et l’on remarquera la relative liberté du ménisque externe, 
élément d’hypermobilité du compartiment fémoro-tibial correspondant. 


IV. - LA CINÉTIQUE DU GENOU EN FLEXION-EXTENSION 

Classiquement elle se déroule selon une série d’axes disposés [5] transversale¬ 
ment au travers des condyles (fig. 7). 


Fig. 7. — La cinétique du genou en flexion- 
extension se déroule selon une série d'axes 
disposés transversalement au travers des 
condyles. 



L’obtention d’une amplitude de flexion de 140° à 160° implique que le dépla¬ 
cement condylien par rapport au plateau tibial se déroule en combinant (fig. 8) un 
mouvement de roulement (prédominant dans les 15 à 20° premiers degrés de 
flexion) et de glissement (prépondérant en fin de flexion). La différence de roule¬ 
ment entre les condyles, plus grands pour le condyle externe, contribue au 
caractère de mobilité du compartiment externe et représente une des raisons de la 
rotation automatique qui accompagne la flexion-extension. 

Le maintien de la concordance fémoro-tibiale en flexion dépend des déplace¬ 
ments et des déformations méniscales. Ce double phénomène se produit en raison 
des attaches méniscales et par l’effet « noyau de cerise » des surfaces articulaires 
qui au cours de leur déplacement chassent devant elles la formation fibro- 
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Fig. 8. — Mouvements de roulement et de glissement permettant le déplacement condylien par 
rapport au plateau tibial. 



cartilagineuse. En raison de sa disposition anatomique le ménisque externe se 
déplace et se déforme deux fois plus que l’interne. 

Pour ce qui concerne les muscles responsables de la flexion extension active, nous 
soulignerons : 

— que l’extension se produit sous l’effet d’une force appliquée par le 
quadriceps au niveau de la tubérosité tibiale antérieure par l’intermédiaire d’un 
prolongement ostéo-tendineux formant avec le muscle un véritable « appareil » 
extenseur dans lequel la rotule accroît l’efficacité musculaire en reportant vers 
l’avant la force développée par la contraction du quadriceps ; 

— que la flexion active est en grande partie sous la dépendance de muscles 
bi-articulaires (ischio-jambiers). La position de la hanche influence donc 
l’évaluation de l’amplitude de flexion extension du genou. 

Seuls le poplité et le court biceps, mono-articulaire, conservent leur efficacité 
tout au long de la flexion. 

Le contrôle passif de la flexion-extension [11, 5].— «Ce sont les ligaments 
croisés qui rappellent les condyles et les font glisser en sens inverse de leur roule¬ 
ment » (Bousquet). 

Ainsi, lors de la flexion, le L.C.A. contrôle le glissement des condyles vers 
l’avant associé à leur roulement vers l’arrière. Au cours de l’extension le L.C.P. est 
responsable du phénomène inverse. 

De cette physiologie découle : 

a) que les éléments subjectifs (instabilité) et objectifs (tests dynamiques) qui 
accompagnent les insuffisances du L.C.A. sont des phénomènes cliniques qui 
traduisent les modifications des proportions de glissement et de roulement par 
absence de contrôle des croisés ; 

b) que l’intégrité des ligaments croisés est un élément important pour la 
réalisation de prothèse unicompartimentale. En dehors de tout problème de 
positionnement prothétique la précision du déroulement du mouvement de 
flexion-extension est un gage de stabilité et de longévité de la prothèse. 

Les mêmes conditions biomécaniques ne sont pas obligatoires, pour certains 
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types de prothèses bicompartimentales monobloc à glissement pour lesquelles un 
profil étudié (Insall - Dejour) associé au contrôle actif du mouvement rend 
possible la reproductibilité du phénomène de roulement-glissement ; 

c) qu’une notion de gravité reste attachée aux gonarthroses qui associent aux 
troubles statiques des perturbations dynamiques liées à la dégénérescence ou au 
cisaillement mécanique des croisés par les ostéophytes inter-condyliens. 

Le contrôle actif de la flexion-extension. — Si les muscles fléchisseurs participent 
au contrôle du glissement le rôle actif principal est joué par l’appareil extenseur 
pour lequel il faut souligner deux points : 

a) La force développée par le quadriceps dans le plan sagittal peut se 
décomposer en 3 vecteurs forces (fig. 9) : 


Fig. 9. — Force développée par le quadriceps dans le plan 
sagittal. 

FP : force de placage de la rotule. 

FE : force d’extension du tibia. 

FC : force de coaptation fémoro-tibiale. 



— FP : force de placage de la rotule qui s’oppose à la fermeture de l’angle 
fémoro-tibial. 

— FÈ : qui tend à produire l’extension du tibia sous le fémur ; à partir de 60° 
alors que la rotule passe en arrière de la tubérosité tibiale antérieure, FE s’oppose 
à la fuitejsn avant du tibia. 

— FC : force de coaptation fémoro-tibiale. 

b) La rotule incluse dans le système subit, à la fois par rapport au fémur et 
au tibia et dans le plan sagittal un mouvement de translation circonférencielle 
indispensable pour permettre au niveau fémoro-tibial la mobilité dans le deuxième 
secteur, celui de la rotation (fig. 10). 

Compte tenu du déplacement rotulien au cours de la flexion il est remar¬ 
quable de constater que (fig. 11) : 

— de 0 à 60° de flexion, l’angle du système extenseur est plus fermé que 
l’angle de flexion ce qui confère au quadriceps une réserve de puissance mais 
entraîne des sollicitations importantes dans la fémoro-patellaire ; 

— au-delà de 60° de flexion l’angle du système extenseur est plus ouvert que 
l’angle de flexion, les forces FÊ et FC restent stables. 
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Fig. 10. — Translation circonférencielle de la rotation. 




Fig. 11.— Variations de l'angle du système extenseur en fonction du déplacement rotulien au cours 
de la flexion. 


V. - LA CINÉTIQUE DU GENOU EN ROTATION [5] 

Sur un genou fléchi les centres de rotation en situation verticale traversent 
le massif des épines tibiales. Il est à remarquer que : 

— les centres de rotation reculent en flexion, 

— l’entrecroisement de ces centres de rotation avec ceux de la flexion forme 
une spirale qui représente le lieu géométrique des centres instantanés de flexion- 
rotation (fig. 7). Il s’agit du centre articulaire du genou qui se situe au point 
d’entrecroisement des ligaments croisés antérieur et postérieur. 
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Au cours de la rotation interne, le condyle interne avance dans la glène et recule 
en rotation externe, et inversement pour le condyle externe. Cependant le condyle 
externe se déplace plus que l’interne : sa course est deux fois plus grande, il 
change d’altitude sur le « dôme » glénoïdien externe, et contourne l’épine tibiale 
externe. Le condyle interne, lui, vient heurter l’épine antérieure qui représente 
l’élément osseux de limitation de la rotation externe. 

L’amplitude des mouvements méniscaux (déplacements - déformations) qui 
accompagnent les pièces osseuses est toujours plus importante pour le ménisque 
externe. 

Ainsi si l’on se reporte au mouvement de flexion extension on constate des 
similitudes cinétiques compartimentâtes et l’on peut considérer que le genou 
possède deux compartiments : l’un interne dont la forme et la mobilité, permet sa 
stabilité, l’autre externe, voué par sa morphologie et sa dynamique à la mobilité. 

La rotation : 

a) La rotation automatique (liée au recul différentiel des condyles) est un 
mouvement complexe associant flexion-rotation et variation dans le plan frontal 
des angles formés par les axes tibiaux et fémoraux. En extension complète le 
genou est en rotation externe, dès que la flexion débute se produit une rotation 
interne du tibia (accompagnée d’une inclinaison en varus) qui se poursuit jusqu’à 
60° puis plus discrètement jusqu’à 90°. 

b) La rotation active est sous la dépendance des muscles rotateurs disposés 
de part et d’autre des centres de rotation (fig. 12). 

Elle se combine avec des mouvements d’adduction-abduction du pied et 
s’accompagne de modifications des axes fémoro-tibiaux frontaux. L’inclinaison en 
varus accompagne la rotation externe et inversement en rotation interne. 



rot int 


rot ext 


Fig. 12. — Rôle des muscles rotateurs lors de la rotation active du genou. 
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Le contrôle passif des rotations dépend des formations périphériques interne 
(rotation externe - valgus) et externe (rotation interne - varus et surtout du pivot 
central). En rotation interne les croisés s’enroulent dans le sens inverse des 
aiguilles d’une montre augmentant ainsi la coaptation des surfaces articulaires et 
limitant ainsi la rotation (fig. 13). 



a 


t 




Fig. 13. — Contrôle passif des rotations. 



Fig. 14. — Contrôle actif des rotations. 
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Le contrôle actif des rotations met en jeu les muscles rotateurs mais surtout le 
système extenseur qui s’oppose à la rotation externe^ du tibia par la force RIT 
(fig. 14a) et contrôle la rotation interne par la force FR (fig. 14 b) force subluxante 
appliquée à la rotule et contre balancée par les fibres basses du vaste interne qui 
s’horizontalisent en flexion. 
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ARTICULATION DU GENOU 
ÉTUDE DE LA BIOMÉCANIQUE LIGAMENTAIRE 


Ch. Mansat* 


L’articulation du genou est formée de deux systèmes articulaires : 

— l’articulation fémoro-patellaire, qui est trochléo-patellaire au début de la 
flexion, et qui devient condylo-patellaire en fin de flexion ; 

— l’articulation fémoro-tibiale, séparée en deux compartiments, condylo- 
tibial externe contrôlé par le L.C.A. et les formations capsulo-ligamentaires 
externes, et condylo-tibial interne contrôlé par le L.C.P. et les formations capsu¬ 
lo-ligamentaires internes. Les deux ménisques sont étroitement fixés au tibia et 
restent solidaires des déplacements du condyle. 

La cinétique d’une telle articulation est complexe, elle est contrôlée en 
permanence par un ensemble capsulo-ligamentaire très différencié, par de 
puissants muscles et par des éléments nerveux proprioceptifs qui assurent la syner¬ 
gie fonctionnelle entre les muscles et les ligaments. 


I. - SURFACES ARTICULAIRES 

L’articulation fémoro-tibiale met en présence l’extrémité inférieure du fémur 
(condyles) et l’ensemble ménisque-glène tibiale. 

a) Les condyles fémoraux sont séparés par l’échancrure intercondylienne en 
arrière, et réunis en avant au niveau de la trochlée. La séparation entre les deux 
articulations se situe au niveau de la rainure condylo-trochléenne. 

— Le condyle externe est plus large et disposé dans le sens antéro-postérieur 
dans un plan sagittal. 

— Le condyle interne est plus étroit, plus long, et dans le sens antéro¬ 
postérieur, légèrement divergent. 

b) L’ensemble plateau tibial-ménisques : 

— L’espace interglénoïdien est divisé par le massif des épines tibiales en deux 
ensembles, préspinal et retrospinal, ou viennent s’insérer les ligaments croisés et 
les ménisques. 

— Nous retrouvons au niveau des cavités glénoïdes l’asymétrie des surfaces 
condyliennes. La glène interne est plus longue, plus étroite que la glène externe, et 


Chirurgien Orthopédiste. Clinique de l’Union, Allée de Ronceveaux, 31052 L’Union. 





GENOU : BIOMÉCANIQUE LIGAMENTAIRE 


497 


concave. La glène externe est plus ronde, plus petite, convexe d’avant en arrière, et 
concave transversalement. Les glènes sont obliques en bas et en arrière, de 3° à 6°. 

— Les ménisques sont fixés à la face supérieure des glènes tibiales, amélio¬ 
rant l’incongruence des surfaces articulaires, et assurant une meilleure adaptation. 
La fixation est assurée par les freins méniscaux antérieur et postérieur, par les 
adhérences avec la capsule, et par des formations ligamentaires propres (ligament 
ménisco-rotulien et ligament ménisco-fémoral). Les ménisques suivent en perma¬ 
nence le déplacement des condyles sur les glènes tibiales par un mécanisme plus 
passif qu’actif. 


II. - APPAREIL CAPSULO-LIGAM ENTAI RE 


Il est complexe et très différencié. Sa riche innervation proprioceptive joue un 
rôle fondamental dans la stabilité de l’ensemble. Elle permet de comprendre que 
des structures ligamentaires relativement fragiles soient protégées des sollicita¬ 
tions mécaniques importantes, par les puissants éléments musculaires. Elle permet 
également d’expliquer en partie l’échec relatif de la chirurgie ligamentaire 
intra-articulaire. 


Les ligaments centraux 

a) Ligament croisé antérieur. - Son insertion antérieure se fait sur la surface 
préspinale (surface d’insertion 2,25 cm 2 ). Les fibres se dirigent en arrière et en 
dehors, vers la face interne et postérieure du condyle externe (surface d’insertion 
1,85 cm 2 ). 

— La zone d’insertion tibiale est allongée dans le sens antéro-postérieur, la 
surface d’insertion condylienne dans le sens vertical. 

— Les fibres torsadées se répartissent en trois ensembles antéro-interne, 
postéro-externe et intermédiaire. Le diamètre moyen du L.C.A. est de 8 mm 
(extrêmes : 6-11). La longueur du L.C.A. va en moyenne de 1,85 cm pour les 
fibres courtes à 3,35 cm pour les fibres longues. Sa force maximale de rupture est 
de 70 kg, avec un allongement élastique possible de 22,6 %. 

b) Ligament croisé postérieur. - Son insertion postérieure se fait sur la surface 
rétrospinale, très à distance des épines tibiales, dans sa partie verticale (surface 
d’insertion 1,55 cm 2 ). Les fibres se dirigent en haut, en avant et en dedans pour se 
fixer sur la face axiale du condyle interne (surface d’insertion 1,88 cm 2 ). La zone 
d’insertion tibiale a une grande diamétrie verticale, la surface d’insertion 
condylienne est plutôt horizontale. 

Les fibres sont disposées en deux contingents principaux, antéro-interne et 
postéro-externe, avec deux renforts ménisco-ligamentaires (ligament de Wrisberg 
et ligament de Humphrey). Le diamètre moyen est de 10 mm (extrêmes : 9-16). La 
longueur du L.C.P. va en moyenne de 2 cm pour les fibres courtes à 3,6 cm pour 
les fibres longues. Sa force maximale de rupture est de 53,8 kg avec un 
allongement élastique de 21 %. 






498 


Ch. MANSAT 


III. - LES FORMATIONS CAPSULO-LIGAM ENTAI RES PÉRIPHÉRIQUES 

Formations internes : elles peuvent se subdiviser en trois ensembles. 

a) Tiers antérieur : constitué par une formation capsulaire allant de l’appareil 
extenseur au bord antérieur du ligament latéral interne, et un plan tendineux formé 
de l’expansion directe du vaste interne. 

b) Tiers Moyen : disposé en deux plans. Le plan superficiel correspond au 
ligament latéral interne allant du tubercule du condyle interne, à la face interne du 
tibia. Il est oblique en bas et en avant. Le plan profond est le ligament capsulaire, 
son insertion supérieure est commune avec celle du faisceau superficiel, les inser¬ 
tions inférieures sont séparées. Il s’insère près des surfaces articulaires sur le tibia 
et adhère au ménisque interne (étage sus et sous-méniscal). 

c) Tiers postérieur : plusieurs éléments viennent renforcer la puissante capsule 
postéro-interne. Le ligament oblique postérieur de Hughston et Eilers est formé de 
trois faisceaux. La terminaison du puissant tendon du demi-membraneux vient 
compléter cet ensemble avec ses trois prolongements (direct, réfléchi et récurrent). 
Cet ensemble constitue le point d’angle postéro-interne de Trillat (ou noyau 
fibro-tendineux postéro-interne de Bonnet). 

La solidité d’ensemble des formations internes est de l’ordre de 60 kg pour un 
allongement élastique de 11%. 


Formations externes : elles ont une disposition symétrique des formations 
internes. 

a) Tiers antérieur. — Les formations capsulo-ligamentaires vont de l’appareil 
extenseur au bord antérieur de la bandelette ilio-tibiale. Cette formation est 
doublée de l’expansion directe du vaste externe. 

b) Tiers moyen. — Il comprend en superficie la puissante bandelette ilio-tibiale 
allant au tubercule de Gerdy, et une formation capsulaire profonde qui s’étend en 
arrière, jusqu’au ligament latéral externe et qui adhère au ménisque externe. 

La bandelette ilio-tibiale, du fait de ses connexions avec la cloison intermus¬ 
culaire externe (fibres de Kaplan), se comporte comme un élément passif et actif. 
Elle est située en avant de l’angle de flexion entre 0° et 30° et en arrière au-delà de 
30°. 


c) Tiers postérieur. — Il s’agit d’un ensemble fibro-tendineux correspondant au 
complexe arqué postéro-externe de Hughston. Il est formé du ligament latéral 
externe oblique en bas et en avant, allant du tubercule du condyle externe à la tête 
du péroné, du ligament arqué qui renforce le plan capsulaire postéro-externe avec 
sa branche péronière et tibiale entre lesquelles passe le tendon et le muscle poplité 
qui adhère au passage, au péroné et au ligament arqué. Le plan capsulaire posté¬ 
rieur n’adhère pas au ménisque dans son 1/3 postérieur. Ces formations sont ren¬ 
forcées par le tendon du biceps crural. 
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La solidité d’ensemble des formations externes est de 41,5 kg pour un allon¬ 
gement élastique de 11,3%. 

Il est important de noter certaines symétries et une certaine disparité entre les 
deux articulations condylo-tibiales. 

— Chaque articulation condylo-tibiale est contrôlée sur ses deux faces par 
deux structures ligamentaires, le ligament croisé sur sa face axiale, les formations 
capsulo-ligamentaires sur sa face périphérique. Le centre d’insertion moyen de ces 
formations se situe sur le centre de rotation de la surface condylienne considérée. 

— Les formations capsulo-ligamentaires périphériques sont disposées en 
trois ensembles. Le tiers antérieur est un élément d’équilibre de l’articulation 
fémoro-patellaire, le tiers moyen avec son plan capsulaire profond court adhérent 
au ménisque, et son plan superficiel, formé en dedans du ligament latéral interne et 
en dehors de la bandelette ilio-tibiale. Rappelons à ce propos que certains 
considèrent que le L.L.I. est le vestige de l’insertion tibiale du 3 e adducteur. Le 
tiers postérieur est formé d’un ensemble capsulaire solide (coque condylienne), 
doublé de puissants éléments passifs et actifs. Le tiers moyen et postérieur assu¬ 
rent le contrôle et la stabilité fémoro-tibiale. 

— Les deux compartiments, externe et interne, gardent cependant une cer¬ 
taine individualité. « Le condyle externe a donc plus de mobilité, plus d’autonomie 
que le condyle interne ». P. Ficat, G. Bousquet insistent également sur cette 
notion : « le compartiment externe est le compartiment de la mobilité, alors que le 
compartiment interne est le compartiment de la stabilité ». 


IV. - PHYSIOLOGIE LIGAMENTAIRE 


L’articulation du genou est essentiellement une articulation de flexion exten¬ 
sion, possédant également un certain degré de rotation automatique, passive et 
active. 

La flexion extension du genou n’est pas simple. Elle s’accompagne de rota¬ 
tion automatique, externe lors de l’extension, interne lors de la flexion. Les 
mouvements s’expliquent par l’asymétrie fonctionnelle des deux compartiments 
condylo-glénoïdiens, externe et interne. 

Lors de la flexion extension, le mouvement des condyles sur la glène est la 
résultante de deux mouvements élémentaires, roulement et glissement (roulement 
patinant de J. Castaing). Au début de la flexion et jusqu’à 20°, les deux pièces 
n’effectuent qu’un roulement, puis le patinage s’ajoute progressivement pour 
devenir exclusif en fin de flexion. Dans la flexion, le condyle glisse et recule, dans 
l’extension, il glisse et avance. Le recul du condyle externe est plus important que 
celui du condyle interne, ce qui explique la rotation externe automatique en 
flexion. En extension, la rotation interne automatique aboutit au phénomène de 
verrouillage automatique (Screw home movement de Mac Connail). 

Ce mécanisme précis est contrôlé par les ligaments périphériques et axiaux, 
qui sont toujours tendus par l’une de leurs composantes, quel que soit le degré de 
flexion-extension ou de rotation. Le ligament croisé antérieur et les formations 
externes contrôlent l’articulation condyloglénoïdienne externe. Le ligament croisé 
postérieur et les formations internes contrôlent l’articulation condyloglénoïdienne 
interne. Du fait de la plus grande mobilité du compartiment externe, le centre de ro¬ 
tation se situe « sur la glène interne, près du massif des épines tibiales » (P. Ficat). 
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Sur le plan analytique , il est possible d’étudier le degré de tension de telle ou 
telle structure capsulo-ligamentaire lors des différents mouvements du genou pour 
chacun des deux compartiments. 

a) Le compartiment condylo-glénoïdien interne est contrôlé par le L.C.P. oblique 
en bas et en arrière, et les formations capsulo-ligamentaires internes obliques en 
bas et en avant. Lors de la flexion rotation interne avec valgus du tibia, le contrôle 
est assuré essentiellement par le L.C.P. et les fibres postérieures du plan capsulo- 
ligamentaire interne, en particulier par le ligament postérieur oblique d’Hughston. 
Lors de l’extension rotation externe avec varus du tibia, le contrôle est assuré par 
les fibres les plus antérieures du plan fibro-capsulaire interne. Les fibres antérieu¬ 
res du L.C.P. sont les plus tendues. La direction du L.C.P. varie de la flexion à 
l’extension. Il se verticalisé (45°-60°) et se médialise (50°-60°). Globalement, ce 
compartiment est relativement serré. 

b) Le compartiment condylo-glénoïdien externe est contrôlé par un système 
également croisé, le L.C.A. oblique en haut, en arrière et en dehors, et les 
formations capsulo-ligamentaires externes obliques en haut et en avant. Le L.C.A. 
contrôle surtout la rotation interne et le recul du condyle externe. Les formations 
capsulo-ligamentaires externes contrôlent surtout la rotation externe et l’avancée 
du condyle externe. Le tendon du poplité limite à la fois, l’avancée du condyle 
externe, et la rotation externe du tibia. 

Contrairement au L.C.P., le L.C.A. s’horizontalise en flexion et se latéralisé. 
Le compartiment externe est moins bien coapté que le compartiment interne. Il 
existe en effet une discrète laxité externe en légère flexion, et une plus grande 
mobilité antéro-postérieure. Il est donc le siège d’une certaine instabilité physiolo¬ 
gique (G. Bousquet). 

De façon globale, la stabilité passive du genou est toujours parfaite dans les 
conditions physiologiques normales. L’ensemble des deux compartiments est 
contrôlé quel que soit le degré de flexion extension et de rotation, avec cependant 
une hiérarchie fonctionnelle qui est liée aux conditions d’utilisation du membre. 

Le degré des tensions ligamentaires, compte-tenu des caractéristiques d’élas¬ 
ticité du tissu conjonctif, varie d’un sujet à l’autre, d’un morphotype à l’autre. Le 
genu varum et le genou masculin est plus serré que le genu valgum et le genou 
féminin. Les études laximétriques permettent actuellement de juger de ce degré de 
laxité physiologique. Il semble difficile de mathématiser les centres de rotation, 
l’obliquité des ligaments, la forme géométrique des surfaces articulaires. Les 
théoriciens ne pourront approcher que de très loin un tel système articulaire en 
raison de la déformabilité à la charge de l’os et du cartilage, et de la résistance 
élastique des structures capsulo-ligamentaires auxquels s’ajoute un système mus¬ 
culaire actif, travaillant en synergie avec les structures capsulaires et ligamen¬ 
taires, par l’intermédiaire d’une innervation proprioceptive. 

L’envers de la médaille de cet ensemble articulaire au mécanisme précis, c’est 
sa relative fragilité. Toute lésion ligamentaire va perturber l’ensemble, changeant 
le centre de rotation, altérant le roulement, patinant les condyles, surchargeant les 
structures capsulo-ligamentaires et aboutissant, à terme, à une altération des 
surfaces articulaires. 
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V. - STABILITÉ DU GENOU 


La stabilité du genou doit être assurée dans trois directions : frontale, 
sagittale et horizontale. 

En extension , le genou est parfaitement verrouillé en rotation externe valgus 
du tibia. 

Dans les premiers degrés de flexion, de déverrouillage automatique place le 
genou dans une position d’instabilité relative, qui se traduit par la possibilité 
qu’ont les surfaces articulaires de passer par tous les intermédiaires entre deux 
positions de stabilité externe : 

— la flexion valgus rotation externe, 

— la flexion varus rotation interne. 

Bien contrôlés au-delà de 45° de flexion par l’équilibre musculaire entre qua- 
driceps et ischio-jambiers dans le sens antéro-postérieur, et par l’équilibre entre 
rotateurs internes et externes, les ligaments sont bien protégés. 

La vulnérabilité apparaît entre 0° et 45° du fait que la contrainte subluxante 
antérieure du tibia par le quadriceps n’est pas équilibrée par les ischio-jambiers, 
voire même aggravée par le poplité et la tension du fascia lata qui travaille en 
avant du centre de flexion du genou et se comporte donc comme un extenseur. 

Dans cette position d’instabilité physiologique, le contrôle est assuré dans 
trois directions : 

a) Contrôle de Tangle de flexion dans le plan sagittal. Il est actif et assuré 
par l’appareil extenseur. 

b) Contrôle du bâillement en varus valgus dans le plan frontal. Il est passif 
et assuré par les formations capsulo-ligamentaires périphériques externes et 
internes. 

c) Contrôle des rotations dans le plan horizontal. Il est mixte activo-passif. 
Le contrôle des rotations intervient de plus dans la stabilisation frontale et 
sagittale en modifiant le degré de tension des formations périphériques. 

— Rotation interne : le contrôle passif est assuré par la mise en tension du 
pivot central. Le contrôle actif est faible car l’action du biceps crural n’apparaît 
surtout qu’au-delà de 60° de flexion, et l’action de la bandelette ilio-tibiale, qu’à 
partir de 30° lorsqu’elle passe en arrière du centre de rotation du genou. 

— Rotation externe : le contrôle passif est assuré en premier par la mise en 
tension des formations périphériques, les ligaments croisés sont moins tendus. Le 
contrôle actif est puissant, assuré par le quadriceps et le poplité jusqu’à 45° de 
flexion, et au-delà par le demi-membraneux et les muscles de la patte d’oie. 

Dans la station debout, la marche, la course, le saut, le contrôle des deux 
positions de stabilité extrêmes est donc activo-passif. 

— La position de flexion valgus rotation externe est contrôlée et assurée par 
les structures périphériques, le quadriceps et le poplité jusqu’à 45° de flexion ; de 
plus le tibia accentue son varus donc limite le valgus. 

— La position de flexion varus rotation interne est contrôlée par les éléments 
du pivot central, le quadriceps contrôle la flexion, le tibia se désaxe en valgus 
donc freine le varus. 
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* 

* * 

Nous venons d’analyser les éléments qui interviennent dans le contrôle de la 
stabilité du genou, dans les différentes positions de flexion et de rotation de l’arti¬ 
culation. Toute lésion ligamentaire va perturber ce mécanisme délicat, avec 
apparition d’une instabilité. La tolérance de l’instabilité dépend de la lésion 
ligamentaire et du morphotype, ces deux éléments définissent le sens de l’instabi¬ 
lité, c’est-à-dire la prise en défaut des positions de stabilité. 

Toute lésion ligamentaire déplace le centre de rotation du genou : 

— il s’éloigne de la lésion périphérique vers le plateau interne dans les lésions 
externes, et vers le plateau externe dans les lésions internes ; 

— il recule dans les lésions du L.C.A. et avance dans les lésions du L.C.P. 

Cela a pour conséquence de surcharger les autres structures capsulo- 
ligamentaires, les ménisques, de diminuer l’efficacité du contrôle musculaire en 
augmentant le bras de levier des forces. 

Devant une instabilité, il importe donc, par l’interrogatoire, d’en apprécier le 
degré de tolérance, et par l’examen clinique d’en rechercher les causes. L’étude cli¬ 
nique de la laxité du genou doit donc permettre d’analyser les différentes lésions 
ligamentaires responsables de cette instabilité. Le choix du traitement, entre réédu¬ 
cation et chirurgie, dépend de la gravité de l’instabilité. En cas d’instabilité non 
compensée et générale, la technique chirurgicale choisie dépend du type de laxité. 
Il importe de bien séparer trois degrés de laxités différentes : 

— Premier degré , sans lésion du pivot central, laxité périphérique en général 
bien tolérée et accessible à la rééducation. 

— Deuxième degré , avec lésion du L.C.A. isolée ou associée, dont les résul¬ 
tats du traitement chirurgical sont globalement satisfaisants. 

— Troisième degré avec atteinte du L.C.P. isolée ou associée, s’accompa¬ 
gnant d’une contrainte en subluxation permanente postérieure du tibia, beaucoup 
plus grave et avec des résultats souvent plus décevants. 
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BIOMÉCANIQUE DU GENOU APPLIQUÉE A L’ARTHROSE 
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I. - L'ARTICULATION FÉMORO-TIBIALE 

Nous l’envisagerons dans les 3 plans de l’espace. 


1° La fémoro-tibiale frontale 


Le genou normal 

A partir d’un modèle mécanique simple, qui considère la fémoro-tibiale comme 
une articulation mono-cylindrique, l’étude des forces appliquées sur le système, 
représenté sur la figure 1 permet de mettre en évidence [16, 17] : 

— la notion d’équilibre des forces ; 

— le rôle majeur du bras de levier dans l’obtention de cet équilibre et son 
influence sur le calcul de la résultante des forces (R) ; 

— la possibilité de remplacement du contre-poids par un système de hauban 
développant la même force que le contre-poids. 

Les contraintes de pression subies par le modèle mécanique se différencient 
en : 

— contrainte de pression moyenne dont la valeur dépend en partie de la sur¬ 
face portante et du rayon de courbure, mais, lui est inversement proportionnelle ; 

— contrainte de pression maximale en général une fois et demie supérieure à 
la contrainte moyenne. 

L’étude du diagramme de pression sur le modèle mécanique simple (fig. 2) 
souligne qu’en déséquilibre les contraintes maximales se déportent dans le même 
sens que R. 

La représentation du genou sous forme d’un modèle bicylindrique s’approchant de 
l’anatomie normale (fig. 3) permet de juger des conséquences de l’excentration de 
R et de constater que le système se disloque et se déséquilibre lorsque R se situe à 
l’extérieur de la ligne réunissant les centres de courbures. 


* Médecin en Chef, Professeur à l’I.M.T.S.S.A., Chirurgien des Hôpitaux des Armées, Chef du 
Service d’orthopédie-traumatologie de l’HIA Laveran, Marseille. 
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Fig. 1. — Articulation fémoro-tibiale schématisée selon une articulation monocylindrique : étude 
des forces appliquées sur le système. 
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D 


Le genou normal en charge monopodale (position dans laquelle il subit le 
maximum de sollicitations) peut être assimilé à ce modèle bicylindrique. 

a) Positionné en situation intermédiaire dans le système architectural du 
membre inférieur, nous reviendrons sur l’étude précédente (cf. p. 2/3) pour souli¬ 
gner : 

— que l’axe mécanique (A) et l’axe de gravité du poids du corps (P) ne sont 
pas confondus. A la marche le centre de gravité décrit une courbe sinusoïdale 




A 


B 


Fig. 2. — Diagramme de pression sur modèle mécanique simple. 
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entre les bases de substentation successive. Donc la distance A-P est plus grande à 
la marche qu’en station unipodale ; 

— que l’axe mécanique du membre inférieur représente le seul élément à rete¬ 
nir dans l’évaluation des troubles statiques frontaux et dans les calculs de leur 
correction ; 

— que si l’évaluation de cet axe mécanique s’effectue en pratique sur pango- 
nométrie, les effets « parasites » des déformations sagittales (flexum-recurvatum) et 
horizontales (rotation des membres inférieurs) doivent être réduits au minimum. 
La pangonométrie « idéale » projette la pointe de la rotule au niveau de l’interligne 
et au milieu du massif des épines tibiales. L’existence d’un flexum rend illusoire 
tout calcul précis à partir de 10° de déformation (en raison de la disparition pro¬ 
gressive du valgus physiologique au cours de la flexion). 

b) Les forces appliquées sur le genou normo-axé sont représentées par la 
figure 4, nous insisterons sur deux points : 

— La notion de hauban externe L ; dont la présence est indispensable pour 
empêcher la bascule qui ne manquerait pas de se produire dans la fémoro-tibiale si 



















































BIOMÉCANIQUE DU GENOU APPLIQUÉE À LARTHROSE 


507 


Fig. 4. — Forces appliquées sur le genou normo-axé. 



elle n’était soumise qu’à la seule influence de P. Ce hauban externe qui développe 
une force égale à P est classiquement constitué par le deltoïde fessier dans lequel 
certains nient le rôle du tenseur du fascia-lata. 

— L’évaluation de la résultante R des forces appliquées sur le genou normo- 

axé : 

Tt se situe entre les centres de courbure 0i du condyle interne et 0 2 du 
condyle externe. 

Tt se confond dans sa direction avec l’axe mécanique du membre. 

R équivaut à Tl + P* donc à une valeur toujours supérieure du seul poids du 
corps. 

c) Les contraintes de pression articulaire déterminées par la force sur un 
genou normal, sont de l’ordre de 5 kg/cm 2 et Pauwells puis Maquet ont montré que 
radiologiquement c’est la cupule de condensation soulignant les plateaux tibiaux 
qui matérialise le diagramme de ces contraintes [16, 20]. 

Compte tenu de ces données on peut assister à une fluctuation des 
contraintes articulaires, soit sous l’influence des modifications de P, soit, pour un 
même P* à des variations des bras de levier de P et de Tl Ce sont ces dernières 
variations que l’on rencontre dans les désaxations frontales en varum et valgum. 

i 

Le genu varum subit des modifications biomécaniques caractérisées par : 

— une translation externe, à la fois par rapport à P et à l’axe^ mécanique 
(fig. 5) dont la conséquence est l’augmentation du bras de levier a de P et donc du 
moment aP ; 

— le déplacement de R* dans le même sens que l’axe mécanique provoque une 
élévation des contraintes de pression au niveau du compartiment interne et ce 
quelle que soit la valeur de Tl et de son bras de levier, puisque si L augmente : R 
subit une translation qui la rapproche du massif des épines tibiales matece au prix 
d’une très forte élévation de R et donc des contraintes. Si II diminue R* se trouve 
réduit mais au prix d’une augmentation de bL. Ainsi malgré la diminution de R le 
compartiment interne subit des sollicitations exagérées. 

L’arthrose interne, résultante de l’hyperpression interne engendrée par ces 
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modifications bio-mécaniques va par la suite évoluer selon le cercle vicieux de 
l’arthrose sur troubles statiques. 




pincement de 
l’interligne interne 

\ 


genu varum 


x 


hyperpression 

interne 




usure interne 


On assiste ainsi à une véritable majoration de la déformation initiale respon¬ 
sable. 
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L’apparition secondaire d’une instabilité articulaire aggrave le processus. En 
effet tant que 1? reste centré entre 0, et 0 2 , le genou est stable. L’instabilité 
apparaît lorsque ï? se projette en dedans de 0,. Il faut cependant noter que 0, et 
0 2 sont distants de 5 à 6 cm, Ft (ou son « reflet » A) étant équidistant à ces deux 
points. Il faudrait donc que Tt franchisse 2,5 à 3 cm pour que l’on assiste à 
l’éclosion de l’instabilité. En pratique il s’avère que l’axe mécanique doit se 
déplacer d’au moins 4 cmjjar rapport à la normale pour obtenir une déstabilisa¬ 
tion (Vandenberg). Ainsi R > se déplace dans le même sens que A mais de façon 
moins importante [16]. 

Le genu valgum subit pour sa part une translation interne qui éloigne l’arti¬ 
culation en dedans de l’axe mécanique et la rapproche de P* (fig. 6). Mais dans le 
cadre du valgum R* ne suit pas le déplacement de A et semble rester appliqué au 
centre des épines tibiales. Ce phénomène suppose la baisse d’intensité de la force 
t (en effet si R* reste fixe le bras de levier a de P se trouve réduit de même que aP, 
et L* diminue puisque son bras de levier, lui, reste constant). 

Malgré les modifications axiales, on constate donc que le genu valgum subit 
peu de variations de contraintes. Cette stabilité des tensions de pression explique 
que la déformation en valgum ne soit pourvoyeuse d’arthrose que dans certains 
cas particuliers. En effet pour que les phénomènes dégénératifs apparaissent_il faut 
une force L* trop élevé pour l’équilibre du genou. Cette modification de L peut 



Fig. 6. — Translation interne dans le genu valgum. 
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avoir la hanche pour origine et encore dans ce cas précis, R, n’augmente pas, par 
contre, elle se déplace latéralement vers l’extérieur du plateau tibial externe 
accentuant donc localement les contraintes. 

Le traitement « biomécanique » des gonarthroses sur vice architecturale . — 

La chirurgie conservatrice utlisée dans le traitement de la gonarthrose sur vice 
architectural se doit donc de replacer A dans l’axe mécanique normal (c’est-à-dire 
au milieu des épines tibiales) ce qui équivaut à ramener T? au centre de gravité du 
genou. C’est le principe même des ostéotomies correctrices dont la place dans les 
moyens thérapeutiques chirurgicaux est définie par l’étude des critères anatomo¬ 
cliniques et techniques [ 12, 21]. 

Les critères anatomo-cliniques. — Qu’il s’agisse d’un varum, ou plus rarement 
d’un valgum, les conséquences de la désaxation et de l’hyperpression articulaire, 
vont retentir à 3 niveaux : 

a) Niveau méniscal avec l’apparition d’une méniscose [22]. 

b) Niveau osseux : la cupule radiologique de condensation sous-chondrale 
traduit l’élévation des contraintes. Le pincement articulaire témoigne de l’usure 
cartilagineuse ; son évaluation peut être effectuée de façon schématique en quatre 
stades (pincement nul - pincement ^1/3 pincement > 1/3 mais ^ 2/3 - pince¬ 
ment :> à 2/3). 

L’ostéophytose périphérique, qui « pousse » en zone d’hypopression va modi¬ 
fier trajet, tension et dynamique ligamentaire périphérique. Enfin l’apparition de 
géodes traduit l’existence de troubles trophiques épiphysaires. 

Au terme de cette dégradation la perte de substance épiphysaire (image en 
cupule ou en toit de pagode) donne naissance à l’instabilité d’origine osseuse ou 
épiphysaire. 

c) Niveau ligamentaire. Les formations périphériques se distendent dans la 
convexité et se détendent puis se rétractent dans la concavité. Il s’agit en fait d’une 
pseudo-rétraction due au « chevalet » ostéophytique. 

Le pivot central est le siège de phénomènes dégénératifs et de lésions d’ordre 
mécanique (conflit entre ligaments croisés et ostéophytes intercondyliens) ces der¬ 
nières prédominant sur le L.C.A. 

Les altérations ligamentaires contribuent à la constitution d’une instabilité 
d’origine ligamentaire pure (rare) qui associée à l’usure métaphysaire donne 
naissance à l’instabilité « mixte ». 

En pratique la notion d’instabilité fonctionnelle et de laxité physique, est 
capitale car, elle influe sur le choix thérapeutique et, conditionne souvent, le résul¬ 
tat du geste chirurgical. L’évaluation de cette laxité s’avère donc indispensable tant 
au plan clinique (testing) qu’au plan radiologique où il est nécessaire d’obtenir : 

— à partir des clichés en déviation maximale : la composante ligamentaire de 
la convexité, 

— sur les clichés en correction maximale : la participation ligamentaire de la 
concavité — le type d’usure — la qualité de la correction axiale — l’existence d’un 
bâillement articulaire. 

Les corrélations anatomo-cliniques [18]. — En fonction du degré de dégradation 
clinique, le tableau suivant permet de distinguer différents stades évolutifs de la go¬ 
narthrose par troubles statiques. 
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TABLEAU I. 



Douleur 

Laxite 

/ Gonarthroses 
i stables 

! Gonarthroses 

1 instables 

Flex. 15° 

extension 

ant. post. 

Stade 0 

0 

0 

0 

0 

Stade I 

— mécanique 

- gène(—) 

+ 

0 

0 

Stade II 

— mécanique 

— activité 


+ 

sans correc¬ 
tion axiale 
complète 

0 

Stade III 

Douleurs mixtes 

+ + 

+ 

avec correc¬ 
tion axiale 
complète 

+ 

Stade IV 

Douleurs mixtes 

— diurne 

- nocturne 

+ + 

+ + 

+ + 


Ce tableau appelle 3 commentaires : 

— Le schéma évolutif global mérite d’être nuancé car tous les troubles stati¬ 
ques n’évoluent pas obligatoirement vers l’arthrose : le valgum on l’a vu est en 
général bien toléré, le varum quand il est discret (ce qui est fréquent) peut être 
compensé par une adaptation du hauban externe. 

— La notion de stabilité et de laxité reste capitale. 

— La cotation radiologique intervient dans l’indication opératoire mais les 
degrés d’usure ne se superposent pas de façon stricte aux stades cliniques. 

Les problèmes posés par la réalisation de l'ostéotomie. — Quel que soit le type 
d’ostéotomie choisi, trois points communs touchant à la biomécanique méritent 
d’être soulignés. 

a) L’intégrité, totale ou quasi totale du compartiment opposé à celui de la 
déformation représente la condition première. 

b) Le siège de l’ostéotomie : elle porte en théorie sur le segment responsable 
(fémoral ou tibial) ou siège la déformation. Ce segment étant défini par l’obliquité 
de l’interligne sur les clichés dynamiques (fig. 7) : 

— en varus : l’origine tibiale est caractérisée par un interligne horizontal ou 
oblique en dehors et l’origine fémorale par une obliquité inverse ; 

— en valgus : un interligne oblique en bas et en dehors signe l’origine tibiale, 
oblique en bas et en dedans, il incrimine le fémur. 

En réalité il s’avère que cette attitude n’est à conserver que pour les déforma¬ 
tions importantes. En effet les études expérimentales [17] ont montré que les 
contraintes articulaires sont inchangées, et ce, que la charge appliquée au tibia 
soit strictement perpendiculaire à son axe ou inclinée de 10°. Cette étude laisse 
donc supposer qu’une ostéotomie tibiale (de réalisation plus simple qu’une ostéo¬ 
tomie fémorale) qui laisse un interligne modérément oblique ne sera pas soumise à 
dégradation. L’application clinique de cette expérimentation confirme cette notion. 
Aussi en pratique faut-il juger en premier lieu de l’importance de l’angulation 
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Fig. 7. 

a) Déformation en varus. 

1 : origine tibiale : interligne horizontal ; 

2 : origine fémorale : interligne oblique. 

b) Déformation en valgus. 

1 : origine tibiale : interligne oblique en bas 
et en dehors ; 

2 : origine fémorale : interligne oblique en bas 
et en dedans. 
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fémoro-tibiale. Pour une angulation inférieure à 25°, si l’interligne en 
pré-opératoire est horizontal ou très légèrement oblique, si après ostéotomie tibiale 
l’obliquité ne dépasse pas 10 à 15°, c’est l’indication d’une ostéotomie tibiale quel 
que soit le siège de la déformation. En dehors de ces conditions l’ostéotomie 
fémorale retrouve ses indications et la double ostéotomie sa place dans les défor¬ 
mations supérieures à 25°. 

c) L’importance de l’ostéotomie est fonction de l’angle a formé par les axes 
mécaniques fémoraux et tibiaux. Sachant que dans le calcul interviennent le type 
de déviation axiale et l’importance de la laxité. 

Influence du type de déviation axiale : Dans les désaxations en varus, l’expé¬ 
rience clinique a montré que pour obtenir un résultat durable du traitement biomé¬ 
canique de l’arthrose il était important de réaliser une hypercorrection de 3 à 4° 
mais sans tomber dans l’excès (au-delà de 6° d’hypercorrection on note une altéra¬ 
tion du compartiment externe et de la fémoro-patellaire). Le genu-varum a besoin 
d’une hypercorrection mesurée, calculée à partir de la déviation angulaire corrigée 
(c’est-à-dire angle alpha + 2° de valgus mécanique) à laquelle on associe une 
hypercorrection supplémentaire de 2 à 4 degrés maximum. 

Dans les genu valgum le danger se situe dans l’hypercorrection (création d’un 
genu varum iatrogène). L’ostéotomie vise donc la « normocorrection » et ne tient 
compte que de la déviation angulaire corrigée. 

Influence de la laxité : Comme le montre la figure 8 l’existence d’une laxité 
dans la convexité (donc de risque d’hypercorrection) intervient dans le calcul de 
l’angle d’ostéotomie [21]. 

Place de l’ostéotomie dans le traitement des gonarthroses sur vices architecturaux. — 

En fonction des critères anatomo-cliniques nous avons tenté de résumer dans le 
tableau ci-dessous, les indications de l’ostéotomie (tableau II). 

Il apparaît à l’évidence que dans ce tableau synoptique nous n’avons pu tenir 
compte de l’ensemble des facteurs (âge physiologique réel — tares — invalidités 



Fig. 8. — Influence d'une laxité dans la convexité sur le calcul de l'angle d'ostéotomie. 
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Prothèses à 
charnière 








sujet âgé 

I +++ I 

Prothèses à glissement 

G. valgum 




P. unicompartimentale 2 

P. unicompartimentale 
si sujets âgés 

sujet âgé 

— P. unicompartimentale 

si pas de décalage 

de l’interligne 

— P . glissement 

monobloc 

si décalage 

sujet jeune (rare) 

bicompartimentale 

monobloc 


G. varum 




Ostéotomies 

G. valgum 

pas d’indication opératoire 

n de l’ostéotomie 
normocorrection 

omie 

tenant compte des 
clichés en dévia¬ 
tion et en correc¬ 
tion maximale 

les sujets jeunes 
ostéot. tibiale 
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associées — poids — état veineux, etc...) influençant le choix thérapeutique. De ce 
fait le tableau II doit être considéré comme très schématique. 


2° La fémoro-tibiale sagittale 

Le genou normal [16, 17].— L’équilibre du membre inférieur à la marche 
réclame au niveau des différentes articulations l’application d’un certain nombre 
de forces destinées à contre-balancer les effets de P* (fig. 9a, b, c ). 

Les résultantes des forces appliquées à la hanche et à la cheville sont respon¬ 
sables d’un mouvement fléchissant déséquilibrant le genou. L’équilibre articulaire 
du genou est rétabli par une force provenant du système extenseur (fig. 9 d). Cet 
ensemble donne naissance à deux forces que sont : 

— R5 : force de placage de la rotule responsable des contraintes fémoro- 
patellaires sur laquelle nous reviendr ons, 

— et résultante de R*$ et de FMQ qui passe par le centre de rotation du 
genou et crée des sollicitations dans la fémoro-tibiale. 

Ces contraintes engendrées par R$ sont variables avec la position du genou : 

— en extension totale : plateaux tibiaux et ménisques sont en contact 
maximal avec les condyles (20 cm 2 ) qui par ailleurs présentent leur grand rayon 
de courbure ; 

— en flexion, la surface se réduit, les rayons de courbure condyliens dimi¬ 
nuent. Les contraintes devraient donc augmenter de façon considérable s’ils n’exis¬ 
taient l’intermittence de l’appui et le mouvement de glissement condylien qui 
déplace l’appui empêchant ainsi la focalisation des contraintes de pression dont la 
valeur est alors de 20 kg au cm 2 . 

Le genou arthrosique voit la tension de pression s’élever, et de façon durable, 
en raison de l’existence fréquente d’un flexum et de la perturbation du glissement 
condylien qui empêchent le déplacement de la zone d’appui [17]. 

Le genou arthrosique doit donc retrouver une extension complète et seules les 
plasties postérieures sont susceptibles d’associer à la diminution de R^l une remise 
en contact correcte des surfaces portantes fémoro-tibiales (fig. 10). 


3° La fémoro-tibiale horizontale 


Il est certain que les anomalies de rotations, surtout associées aux déforma¬ 
tions frontales et sagittales, sont génératrices d’arthrose. Ce qui pose le problème 
de la dérotation segmentaire isolée ou associée à un geste correcteur dans les 
autres plans. 

En pratique la place de la dérotation est difficile à définir, la réalisation tech¬ 
nique n’est pas exempte de danger (en particulier nerveux) et les indications dans 
l’arthrose, sont délicates et encore assez mal codifiées [13]. 





R 2 


c 



Fig. 9. — Forces destinées à contre-balancer les effets du poids P 
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Fig. 10. — Plasties postérieures sur genou arthrosique (a, b) ou ostéotomie d’extension fémorale (c). 


II. - L'ARTICULATION FÉMORO-PATELLAIRE 

La fémoro-patellaire normale [2, 3, 5, 9]. — La deuxième composante du 
système trochléen du genou subi comme la précédente des contraintes en pression 
provenant d’un ensemble de forces appliquées dans les plans frontaux, sagittaux et 
horizontaux. 

a) Dans le plan sagittal. — Sur un genou en légère flexion deux forces opposées 
s’exercent sur la rotule (fig. 11) et leur équilibre donne naissance à R5 appliquant 



Fig. 11. — Ensemble de forces appliquées au système trochléen. 
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la rotule sur le fémur, R5 est responsable des contraintes de pression de la fémo- 
ro-patellaire. 

Cette résultante qui possède une valeur fixe pour un angle de flexion donné 
augmente, pour une même force d’extension, avec le degré de flexion du genou. En 
effet : l’angle alpha se ferme, le bras de levier augmente, le moment des forces 
augmente et R5 se trouve majoré. 

C’est ainsi qu’à 60° de flexion R5 équivaut à 3 P au début de l’appui mono- 
podal. Pour Matthews lors de la contraction isométrique du quadriceps les forces 
de compression subies par la fémoro-patellaire sont [14] de 65 kg à 5°, 175 kg à 
30°, 210 kg à 60°, mais diminuent à 90° (208 kg) peut être en raison de l’appui 
quadricipital sur la trochlée qui se produit à ce moment là (Denham). 

Au cours du mouvement de flexion, la rotule n’est jamais en contact avec la 
totalité de la trochlée et, pour un angle de flexion donné ne présente pas toujours 
la même partie de ses facettes. 

La prédominance des altérations cartilagineuses sur les facettes inférieures et 
moyennes est en partie liée à la moindre étendue des surfaces (pour une même 
force les contraintes de pression sont inversement proportionnelles à l’étendue de 
la surface d’appui cartilagineuse). 

b) Dans le plan frontal. — Le valgus physiologique fémoro-tibial place la rotule 
au sommet d’un angle Q (10° à 15°) formé par l’axe du quadriceps et le tendon 
rotulien. Les deux axes déterminant entre eux un angle de 165° à 170° ouvert en 
dehors. Sur le système e xtense ur on peut représenter les forces en présence que 
sont F du quadriceps et FTît du tendon rotulien (fig. 12). Les modifications de 
l’angle Q vont influencer forces et contraintes, c’est ainsi que pour une augmen¬ 
tation de Q de 10° les forces de pression s’élèvent de 45 % à 20° de flexion du 
genou. 



a 


b 


Fig. 12. — Valgus physiologique fémoro-tibial. 


c) Dans le plan horizontal. — La contraction quadricipitale donne naissance à 
une force r qui tend à luxer la rotule en dehors (fig. 13a), c’est la congruence avec 
la trochlée (dont le versant externe est plus élevé que l’interne), l’aileron interne, la 
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contraction des fibres basses et horizontales du vaste interne qui maintiennent la 
rotule axée. 




Fig. 13. — Effets de la contraction quadricipitale. 

Si l’on réalise une coupe horizontale, les facettes articulaires rotuliennes 
subissent les effets d’une résultante des forces égale à R + r qui plaque la rotule 
contre la trochlée. Au cours de la flexion la répartition des contraintes de pression 
sur chaque versant rotulien se fait de façon homogène pour certains et se locali¬ 
sent pour d’autres sur la «zone critique» (fig. 13 b). Cette zone subissant des 
contraintes maximales 3 fois supérieures à celle du versant interne. 

L’arthrose fémoro-patellaire est le terme d’une longue séquence [9, 3] 
dégénérative passant par les stades de chondromalacie fermée, ouverte, puis 
d’arthrose vraie. Le point de départ de l’affection est liée aux sollicitations 
externes (loi du valgus) qui s’exercent sur le genou et sont à l’origine des trois 
manifestations pathologiques (désaxation — dysplasie — déséquilibre) respon¬ 
sables de l’hyperpression fémoro-patellaire. 

Au plan thérapeutique un certain nombre de techniques chirurgicales ont 
pour but de réduire les effets de ces sollicitations : 

a) La section de l'aileron externe. — L’effet décompressif de cette technique est 
mis en doute par certains. Sachant que les auteurs eux mêmes (Grammont 1980) 
reconnaissent certaines imperfections dans leur expérimentation. 

b) La translation de la tubérosité tibiale antérieure utilisée dans la désaxation de 
la rotule, influe sur la force r en la diminuant. Elle n’est cependant pas exempte de 
conséquences biomécaniques. En effet la médialisation exagérée aboutie à la créa¬ 
tion de zones d’hyperpression prédominantes dans la fémoro-tibiale interne et la 
fémoro-patellaire. 

c) L'avancement du tendon rotulien. -r- Quelle que soit la technique (Maquet, 
Lord, Castaing, etc.) on retrouve une identité du retentissement biomécanique de 
cette intervention à la fois dans la fémoro-patellaire et la fémoro-tibiale. 

• Sur la fémoro-patellaire cette intervention : 

— diminue la force du quadriceps nécessaire pour effectuer le même travail, 

— ouvre l’angle alpha ce qui réduit la force lo mais modifie aussi la dyna¬ 
mique des surfaces d’appui (la facette articulaire supérieure prend contact plus tôt 
en flexion). 
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Une avancée de 2 cm abaisse de 50 % les contraintes fémoro-patellaires. Ces 
effets théoriques démontrés par Maquet, confirmés expérimentalement, ne sont 
cependant pas acceptés par tous. 

• Sur la fémoro-tibiale : la diminution de R4 est seco ndaire à celle de FM0 
et de FTR. En effet c’est l’élévation du bras de levie r FTR qui est r espon sa ble de 
diminution du moment et des contraintes dues à FTR ; comme FTR = FMÇ) 
celle-ci décroît. 

Mais les données obtenues par expérimentation ne concordent pas avec ces 
conclusions. 

d) La patellectomie [11]. - L’incertitude liée aux prothèses fémoro-patellaires 
fait qu’elle garde encore sa place dans certaines arthroses évoluées. 

La diminution de la force d’extension du quadriceps (50%) et parfois la 
réduction du mouvement de flexion du genou, secondaire à la rétraction de 
l’appareil extenseur, sont le prix à payer pour cette intervention. 

En fait il semble que certains artifices techniques permettent de réduire les 
conséquences biomécaniques de cette intervention. 


Bibliographie 

Se reporter à la Bibliographie de la page 495. 


PROTHÈSES TOTALES DU GENOU 
ET BIOMÉCANIQUE 

J. H. Aubriot* 


INTRODUCTION 

Lorsqu’en 1890 Gluck met au point la première prothèse totale de genou et 
l’utilise dans trois cas, il n’a pas réalisé préalablement d’études biomécaniques. Et 
pourtant d’emblée il a utilisé des concepts qui seront repris plus d’un demi siècle 
après : prothèse charnière (en ivoire !) à logement intra-condylien dont il bloquait 
les tiges intradiaphysaires par un mélange de plâtre de Paris, de pierre ponce et de 
cellophane ! 


* Professeur à l’Université de Caen. Chef du Service de Chirurgie Orthopédique et Traumato- 
logique A. CHU Côte de Nacre, 14040 Caen. 
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Prothèses charnières . — Lorsque la chirurgie prothétique totale du genou 
recommence (qu’après la Deuxième Guerre mondiale), elle ne connaît son vérita¬ 
ble développement pratique qu’avec l’utilisation d’un matériau résistant, l’alliage 
en stéllite coulé chrome-cobalt, et l’emploi pour la fixer du ciment au métacrylate 
de méthyle à la suite des travaux de Charnley sur la hanche. L’amélioration des 
formes, la mise au point de la technique a permis une certaine diffusion de la 
prothèse charnière. Son comportement mécanique a été étudié par J. Wagner [24] 
qui a confirmé certains avantages de la prothèse Guépar sur les autres charnières 
les plus couramment employées à l’époque. Le recul du temps a montré que ces 
prothèses vraiment très contraintes se descellaient souvent, et occasionnaient des 
problèmes rotuliens. Des modifications importantes de la Guépar (allongement et 
épaississement des tiges diaphysaires, paliers en polyéthylène, médaillon rotulien 
en regard d’une gorge trochléenne plus profonde) ont considérablement amélioré 
ces problèmes puisque dans la dernière revue des Guépar. Deux avec un recul de 1 
à 7 ans on ne relève que 1 % de descellement aseptique ; mais actuellement ces 
prothèses charnières sont exceptionnellement employées du moins en première 
intention car presque toutes les statistiques insistent sur la fréquence (5 à 8 %) et 
la gravité des infections profondes et les auteurs français ont continué à signaler 
des collapsus cardiovasculaires au moment du scellement. 

Prothèses non contraintes. — A partir de 1968, la chirurgie prothétique totale 
du genou s’est orientée dans une voie différente avec les recherches et les applica¬ 
tions de Gunston[14] qui le premier a utilisé une prothèse de glissement non 
contrainte métal-polyéthylène scellée. Les dessins des prothèses de glissement ont 
rapidement évolué pour permettre un resurfaçage avec le minimum de résection 
osseuse, le maximum d’appui tibial et la meilleure conservation de la mobilité 
(prothèse Saint-Georges, Marmor, HSS, Lotus etc...). La condition première de 
leur succès durable est le bon positionnement sur lequel a beaucoup insisté 
P. Cartier. Mais il n’est pas régulièrement et aisément facile de placer les 4 pièces 
à l’endroit idéal et il n’est pas sans conséquence sur le résultat de ne pas remplacer 
les surfaces fémoro-patellaires. Actuellement ce type de prothèse n’est conservé 
que pour les remplacements unicompartimentaires dans les arthroses ou les nécro¬ 
ses. 

Cette chirurgie peu agressive suscite curieusement des prises de position 
assez passionnelles sur les indications encore plus curieusement sur les résultats 
qui devraient rester du domaine objectivable [ 22]. Bien que pour beaucoup la 
place de ces prothèses unicompartimentaires soit étroite entre l’ostéotomie de 
réaxation et le remplacement prothétique de toutes les surfaces articulaires du 
genou, il n’est pas impossible que nous assistions à une légère augmentation de 
l’utilisation de ces arthroplasties limitées. Elles ont peu fait l’objet d’études bio¬ 
mécaniques mais elles bénéficieront des progrès réalisés dans la chirurgie prothé¬ 
tique complète par la confrontation des données cliniques et expérimentales. 

Prothèses semi-contraintes • — En effet à partir de 1970 s’est développée une 
nouvelle conception dans la chirurgie prothétique du genou : une seule pièce 
fémorale et une seule pièce tibiale non reliées entre elles, dont la géométrie des 
surfaces permet une certaine stabilité à condition d’être bien positionnées et de 
rétablir un bon équilibre des formations capsulo-ligamentaires périphériques 
(prothèse de Freemann-Swanson, prothèse Géomédic, prothèse Total-Condylar 
d’Insall). C’est avec cette première génération de prothèses semi contraintes qu’ont 
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pris de l’importance les études biomécaniques avec des ingénieurs comme 
Swanson, Walker, Burstein. Depuis 1970 de nombreux modèles ont été proposés 
avec des évolutions récentes dont il n’est pas possible encore de juger du résultat 
clinique mais indiscutablement depuis une dizaine d’années grâce aux progrès 
dans les concepts des prothèses et dans la mise en place (développement considé¬ 
rable de l’ancillaire) la chirurgie prothétique du genou n’est plus une aventure 
même si son ambition de restaurer une fonction s’approchant de la normale n’est 
pas aussi bien réalisée que dans la chirurgie prothétique totale de hanche. Nous 
allons présenter brièvement les moyens d’étude biomécanique, les problèmes et les 
choix qui se posent pour la réalisation des prothèses totales de genou. L’exposé est 
condensé avec renvoi à la bibliographie qui fait référence à des études fondamen¬ 
tales et à des analyses cliniques de prothèses soient anciennes qui ont fait leur 
preuve ou qui ont permis de faire évoluer les conceptions, soient plus récentes et 
actuellement vraisemblablement plus utilisées par les chirurgiens. L’expérience 
clinique des auteurs français n’a pas été rapportée en bibliographie car elle est 
facilement retrouvable dans la Revue de Chirurgie Orthopédique. En dehors des 
articles dans les revues, de nombreux livres ont été publiés récemment sur la 
chirurgie du genou, orientés complètement ou en partie sur la chirurgie prothé¬ 
tique avec de longues pages d’introduction bien illustrées sur les données anato¬ 
miques et mécaniques (livres édités par M.A.R. Freeman, Springer-Verlag 1980, 
D. Hungerford, Williams and Wilkins 1984, J.N. Insall Churchill Livingstone 
1984, C.S. Ranawat Springer Verlag 1985). C’est volontairement que les figures 
ont été exclues car les modèles de prothèses sont bien connus des chirurgiens et 
abondamment décrites dans les publicités et les diagrammes et schémas méca¬ 
niques sont facilement retrouvés dans les articles cités ou les ouvrages généraux. 


MOYENS D'ÉTUDE 

Morphologie et cinétique du genou . — Les prothèses totales qui conservent le 
croisé postérieur évoluent sous une forme qui tend à se rapprocher le plus possible 
de la morphologie de genou, du moins pour l’extrémité inférieure du fémur. Il est 
nécessaire d’avoir des études morphologiques et cinétiques précises d’un phéno¬ 
mène complexe. L’enregistrement de ces données sur ordinateur permet finalement 
par une reconstruction tridimentionnelle de chercher la forme de la prothèse s’en 
approchant le plus possible. Il est maintenant possible à partir de coupe tomoden¬ 
sitométrique d’envisager de réaliser des prothèses « sur mesure ». 

Étude statique sur os cadavérique de la résistance à la pression du tissu 
spongieux, de la répartition des contraintes en fonction de tel ou tel dessin et 
dimensionnement de prothèse. La majorité des travaux ont porté sur l’extrémité 
supérieure du tibia [2, 19, 20]. Depuis longtemps Freeman a montré que la partie 
la plus résistante était située plus à la périphérie qu’au centre et plus dans la partie 
proximale de l’épiphyse mais les variations sont nombreuses (résistance du tissu 
spongieux tibial à la compression axiale de 7000 à 10000 Newton). Les contrain¬ 
tes enregistrées avec différentes prothèses ont été mises en parallèle avec leur 
estimation sur un genou normal à partir de l’analyse des critères de force dans les 
différentes positions du genou et des réactions enregistrées au sol sur des plates 
formes de marche [6, 8]. 
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Étude des mouvements permis sous une certaine force selon la morphologie 
de la prothèse : les études portent sur l’amplitude de la rotation et les mouvements 
antéro-postérieurs et les conséquences sur la transmission des forces au niveau du 
tibia [13, 18]. 

Étude de la répartition des surfaces de contact dans l’articulation elle-même. 
Les procédés de mesure avec des films de contact Fuji donnent une bonne estima¬ 
tion sans trop perturber les conditions d’expérimentation. 

Étude par éléments finis en trois dimensions du comportement os, prothèse, 
interface. 

L'étude de l'usure des prothèses sur simulateur est moins répandue au niveau 
du genou qu’au niveau de la hanche à cause de la difficulté à réaliser un simula¬ 
teur qui reproduise assez fidèlement les conditions de la correction. Le simulateur 
mis au point au Ceraval à Valenton permet de comparer le comportement du 
polyéthylène dans différents types de prothèses semi-contraintes. 

De même il commence à être possible d’approcher le comportement méca¬ 
nique des prothèses sur des malades opérés par l’étude de la marche combinant 
des enregistrements de force sur plate-forme, de mobilité articulaire, de vélocité, 
d’électromyogramme [ 1, 6]. 

Il est en revanche frappant de voir qu’il y a eu très peu d'expérimentation 
animale avec mise en place de prothèse totale chez le chien [5] comme cela est 
étudié depuis longtemps au niveau de la hanche. Mais les conditions mécaniques 
fonctionnelles du genou du quadripède s’éloignent beaucoup de celles de l’homme. 
En revanche l’animal a été utilisé pour l’étude de la biocompatibilité des nouveaux 
matériaux dont l’utilisation est envisagée au niveau du genou comme au niveau de 
la hanche, pour l’étude des fixations sans ciment qui commence à apparaître [5, 
12, 27]. 

L'analyse critique des échecs des prothèses du genou est également un moyen 
d’étude des problèmes, par l’analyse clinique et radiologique, par l’examen des 
pièces retirées [28]. 


LES PROBLÈMES A RÉSOUDRE ET LES SOLUTIONS 

L’ambition d’une prothèse totale du genou est de donner à l’opéré un genou 
indolore, stable, mobile avec le minimum de complications et avec un résultat 
durable. Mais plus l’on cherche à se rapprocher de la prothèse idéale, plus sa mise 
en place sera délicate sur le plan de la précision du positionnement ; il ne faut pas 
perdre de vue qu’habituellement lorsque se pose la question d’une indication de 
prothèse totale de genou les patients sont âgés ou assez âgés, c’est-à-dire que leur 
espérance de vie est limitée et leurs besoins fonctionnels volontiers assez modes¬ 
tes : le plus important pour eux est l’obtention d’une indolence. Ceci explique que 
jusqu’à présent les solutions adoptées ont été un compromis entre les perfor¬ 
mances cinétiques de la prothèse et les possibilités de bonne qualité durable de 
l’interface. Depuis une quinzaine d’années un des principaux choix à faire pour le 
concepteur d’une prothèse est : 
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La conservation ou non du croisé postérieur dont va beaucoup dépendre le 
dessin, la cinétique et la stabilité de la prothèse. 

a) Le ligament croisé postérieur est présent à un stade avancé de la majorité des 
genoux qui requièrent une arthroplastie totale (dans 99 % des cas pour Scott [21]). 
Le ligament croisé dans le genou normal est un des éléments principaux pour 
assurer la stabilisation postérieure, pour donner à la cinétique du genou lors de la 
flexion un mouvement de roulement glissement, avec une composante de rotation 
interne automatique. Lors de ce roulement glissement, les condyles fémoraux 
reculent sur les plateaux tibiaux dont la forme qui est asymétrique entre l’externe 
et l’interne évite le contact entre la partie postérieure et la face postérieure méta- 
physaire de l’extrémité inférieure du fémur. 

b) Les prothèses qui sacrifient le croisé postérieur ont un dessin où la concavité 
convexité des deux pièces est plus accentuée pour assurer une meilleure stabilité 
antéro-postérieure, mais il faut insister sur le fait que si l’on utilise des surfaces 
articulaires conformes assez congruentes, il est nécessaire de sacrifier le croisé 
postérieur [10, 18]. Les possibilités de ces prothèses en flexion sont limitées à 
95°-100°, au-delà desquels il se produira soit un bâillement antérieur des pièces, 
soit un contact postérieur entre pièce tibiale et fémorale, soit les deux ; pour 
diminuer le risque de subluxation postérieure et faire fonctionner l’appareil exten¬ 
seur plus physiologiquement en lui conservant un bon bras de levier, il a été 
adjoint sur certaines prothèses un système stabilisateur central faisant partie de la 
pièce tibiale, soit à double bosse comme dans la prothèse de Deane, soit à butoir 
simple comme dans la prothèse d’Insall-Burstein [16]. Dans toutes les prothèses 
qui sacrifient le ligament croisé postérieur les sollicitations horizontales entre les 
deux pièces tibiale et fémorale sont augmentées puisque leur forme est dessinée 
pour s’opposer à ces forces. Le risque de descellement de la pièce tibiale est théori¬ 
quement augmenté. En pratique les chiffres de descellements aseptiques publiés 
sont autour de 1 à 2 %, et ne semblent pas être augmentés par les systèmes de sta¬ 
bilisation postérieure, mais les liserés tibiaux sont très fréquents (40 à 70 %). Sans 
qu’à moyen terme leur responsabilité sur des descellements véritables soit prouvée 
ne sont-ils pas responsables des douleurs spontanées, mais minimes occasionnelles 
dont se plaignent souvent les opérés ? Le compromis mécanique et cinétique 
choisi dans les prothèses sacrifiant le ligament croisé postérieur est justifié pour 
beaucoup de concepteurs par les plus grandes facilités d’utilisation de ce type de 
prothèse : correction de grandes déformations, positionnement facile et satisfai¬ 
sant de façon répétitive. 

c) Les prothèses qui conservent le croisé postérieur (Townley, Cloutier, Duo- 
patella, Kali, PCA) ont donc une plus grande ambition cinétique que les précé¬ 
dentes (ce qui dans les statistiques améliore indiscutablement la flexion) et surtout 
espèrent diminuer les contraintes au niveau de la pièce tibiale. Cela découle de la 
forme respective des deux pièces qui sont moins retentives de la présence du croisé 
postérieur qui absorbe une partie des contraintes et qui permet un meilleur fonc¬ 
tionnement de l’appareil extenseur (l’absence de recul postérieur du tibia améliore 
son bras de levier et diminue les contraintes sur la pièce rotulienne). Le calcul de 
la mesure des contraintes au niveau de la pièce tibiale a été effectué sur des pièces 
cadavériques par de nombreux auteurs [9, 18]. Outre la diminution des contrain¬ 
tes horizontales de cisaillement antéro-postérieures, la conception de ces prothèses 
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conservant le croisé postérieur permet dans le plan rotationnel une plus grande 
adaptation cinétique et une diminution des contraintes. Dans leurs premiers 
modèles, Townley [23], Eftekhar insistaient beaucoup sur les possibilités rotation¬ 
nelles de leur prothèse. Cette adaptation semble être optimisée dans les prothèses 
qui ont une asymétrie entre les compartiments fémoraux tibiaux interne et externe 
comme dans le Kali. L’effet de rotation interne automatique de la pièce tibiale en 
flexion apporte un élément supplémentaire de stabilisation et de bon fonction¬ 
nement par son effet sur la cinétique de la rotule. Les statistiques des chirurgiens 
qui utilisent ce type de prothèse avec conservation du croisé postérieur semblent 
montrer que ce concept est valable [7, 15, 21, 23] mais il faut insister sur le fait 
que leur mise en place est plus difficile non pas tant pour corriger d’importantes 
déformations sans abîmer le croisé postérieur que pour choisir la meilleure taille 
et le meilleur positionnement des pièces. L’obtention d’une cinétique harmonieuse 
et non conflictuelle en dépend. Quelque soit le choix vis-à-vis de la stabilisation 
postérieure, l’unanimité semble s’être faite parmi les concepteurs de prothèse sur 
l’utilité d’une certaine éminence inter-condylienne pour stabiliser les prothèses 
dans le plan frontal. 

L'avenir de l'interface [26] quelque soit la conception cinétique de la 
prothèse, le souci majeur de l’utilisateur est de mettre en place une prothèse qui de 
façon durable reste indolore. L’expérience montre que les causes de douleur sont 
en rapport avec la rotule et surtout avec une mobilité de l’implant tibial. Les 
recherches des biomécaniciens ont porté essentiellement à ce niveau. Mais depuis 
longtemps les cliniciens ont montré que la garantie essentielle de longévité des 
prothèses était leur bon positionnement [3] avec dans le plan frontal un ali¬ 
gnement entre 0 et 5° de valgus. A condition semblable de bonne mise en place 
certains facteurs influent sur la longévité de la tenue prothétique : 

a) Le caractère plus ou moins contraint et nous avons vu le rôle important dans 
la conception d’une prothèse, de la conservation du ligament croisé postérieur. 

b) La quantité d’appui sur le plateau tibial. Freeman a depuis longtemps insisté 
sur l’intérêt de réséquer un minimum dans l'épiphyse tibiale pour avoir une 
surface d’appui plus large sur un os plus résistant. En clinique Eftekhar et 
Cloutier[7] ont été les premiers à utiliser des supports métalliques pour les 
plateaux en polyéthylène, Lewis [19] et Walker ont chiffré le bénéfice apporté sur 
la répartition plus harmonieuse des contraintes par cette conception du « métal 
back » et sur la possibilité de diminuer l’épaisseur minimale nécessaire du poly¬ 
éthylène. La tige centrale métaphysaire, solidaire du plateau épiphysaire influe sur 
les sollicitations. Son rôle est de s’opposer aux bascules frontales ou sagitales de 
la pièce tibiale mais elle ne doit pas dépasser 40-45 mm de hauteur pour ne pas 
entraîner de déviations des contraintes sur l’extrémité supérieure du tibia. 

c) Le degré de pénétration du ciment dans l’épiphyse tibiale. Walker estime la 
pénétration idéale à 3-4 mm. 

d) L’utilisation de prothèses non cimentées est relativement récente dans la 
chirurgie prothétique du genou et nous semble être sinon ambiguë, du moins 
confuse dans ses justifications. L’évolution de la chirurgie prothétique de la 
hanche n’est pas étrangère à cette ambiguïté et à la progression des modèles qui 






526 


J.H. AUBRIOT 


sont actuellement proposés au niveau du genou. Il nous paraît difficile scientifi¬ 
quement de rendre responsable le scellement au métacrylate de méthyle des 
mauvais résultats des prothèses totales de genou. Indiscutablement les premiers 
modèles de prothèses totales de genou qui étaient cimentées, ont eu un taux impor¬ 
tant de descellement. Mais à notre avis, le ciment lui-même n’était pas en cause 
mais la conception de la prothèse et sa réalisation. Il est intéressant de noter que 
dans les séries publiées de prothèses semi-contraintes cimentées, il n’est pas 
mentionné de phénomènes de granulome. A l’inverse quand une prothèse semi 
contrainte scellée se mobilise elle crée indiscutablement des destructions osseuses 
mécaniques, mais la part de ciment lui-même dans ces destructions ne semble pas 
prédominante. Les procédés de fixation sans ciment utilisés pour Parthroplastie 
totale de hanche ont été adaptés aux prothèses totales de genou. La preuve de la 
réalité de la repousse osseuse et donc d’une certaine fixation a été longuement 
étudiée expérimentalement que ce soit la macro-fixation dans le polyéthylène 
(Freeman et Blaha [4]) ou la micro-fixation dans les surfaces métalliques 
poreuses, que ce soit du titane Galante [12] ou de la poudre de chrome cobalt 
brasée (Bobyn et Pilliar [5]) ; mais des études cliniques suédoises non encore 
publiées ont montré que toutes les pièces tibiales non cimentées se déplaçaient 
plus et s’enfonçaient plus que les pièces cimentées. Pour limiter le déplacement de 
la pièce tibiale dans les prothèses non cimentées, et pour rechercher une meilleure 
fixation immédiate, la tendance actuelle est d’utiliser des fixations périphériques 
avec plots réhabilitables ou vis et de supprimer la courte tige centro-médullaire 
(prothèse de Freeman-Samuelson [11] de Miller Galante, prothèses PC A, Syna- 
tomic, etc...). Dans ces tentatives de non utilisation du ciment dans les prothèses 
totales du genou, il nous semble intéressant de signaler l’attitude de P. Walker qui 
a expérimenté et conçu une prothèse totale « press fit » dans laquelle il recherche le 
contact direct avec l’os des pièces prothétiques dont la surface est lisse. Le dessin 
optimise la « ressemblance » avec le contour de l’extrémité inférieure du fémur, 
respecte pour la pièce tibiale, la présence du croisé postérieur, tout en assurant sa 
fixation immédiate par une tige centro-médullaire à section cruciforme. Il a étudié 
expérimentalement sur os cadavérique et sur le chien l’intérêt d’une fine couche de 
« velours » entre l’os et le plateau métallique tibial. Ses constatations expérimen¬ 
tales sont en faveur d’une meilleure harmonisation de la répartition des contrain¬ 
tes. 


Matériau et usure. — La très grande majorité des prothèses non charnières du 
genou utilisent une pièce fémorale et des plateaux en alliage (essentiellement du 
chrome-cobalt coulé) et des plateaux tibiaux en polyéthylène à haute densité. Le 
plateau métallique de soutien est en chrome cobalt ou en alliage de titane. Les 
publications de constatations d’usure du polyéthylène [25, 26] sur les pièces de 
révision sont difficiles à analyser car ces réinterventions correspondent à des vieux 
modèles de prothèse ou à des prothèses mal positionnées. Cependant Walker [25] 
en reprenant cette étude de l’usure sur simulateur insiste sur l’intérêt pour dimi¬ 
nuer l’usure d’une conformité « partielle » des deux parties articulaires fémorale et 
tibiale. Il est intéressant de noter qu’Insall [17] sur ses premières Total-Condylar 
qui ont un recul de 5 à 9 ans, ne peut mettre en évidence l’usure du polyéthylène. 
Le renforcement du polyéthylène à haute densité par des fibres de carbone, comme 
dans la prothèse de Cloutier ou dans certaines versions de l’Insall Burstein stabi¬ 
lisée, ne semble pas actuellement justifiée par des inquiétudes cliniques à moyen 
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terme avec l’utilisation du polyéthylène non renforcé : si nous ne parlons pas de 
l’utilisation des céramiques. 

Comme surface articulaire c’est que nous n’en connaissons pas d’expérience 
au niveau du genou en Europe ou aux USA. Mais il existe des modèles utilisés par 
des chirurgiens japonais présentés au congrès de la SICOT de Londres 1984 ; 
dans ces modèles la pièce fémorale est en alumine mais la surface « articulaire » 
tibiale reste en polyéthylène à haute densité. 

Nous n'avons pas parlé de la rotule . Les publications de problèmes cliniques 
sont déjà assez nombreux que la rotule ait ou non un médaillon. Les importantes 
forces qui s’exercent sur la rotule sont connues et ont été chiffrées par Maquet 
mais les relations expérimentales d’étude de prothèses totales du genou sont très 
discrètes sur le comportement des implants rotuliens. 


CONCLUSION 


Les premiers modèles de prothèse totale de genou s’éloignaient suffisamment 
de l’anatomie et de la physiologie complexe du genou pour que leurs échecs soient 
fortement compréhensibles sans avoir besoin de recourir à des expérimentations 
sophistiquées ou des calculs compliqués. Si elles n’ont plus que des indications 
actuelles exceptionnelles, elles ont permis de faire avancer cette chirurgie. Le 
concept de prothèse semi-contrainte élaboré à partir de 1970, recouvre en fait des 
options assez différentes, en particulier sur la conservation ou non du ligament 
croisé postérieur. Il est indéniable que les études mécaniques réalisées ont permis 
d’améliorer le dessin et la cinétique des prothèses, de mieux quantifier la réparti¬ 
tion des contraintes au niveau du tibia dont la fixation durable est un peu le point 
faible des prothèses totales du genou. Mais l’avenir de l’interface qu’il y ait ou non 
utilisation du ciment est sous la dépendance de réactions biologiques qui sont 
moins facilement appréhendées expérimentalement au niveau du genou qu’au 
niveau de la hanche. Quelle que soit l’évolution future des matériaux et des formes 
de prothèses du genou, il ne faut pas oublier qu’un des éléments primordiaux de 
leur succès restera la qualité technique de leur mise en place : positionnement 
dans les différents plans, choix des dimensions, équilibre ligamentaire. 
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BIOMÉCANIQUE DE LA CHEVILLE 


H.P. Prudent*, D. Poitout** 


La situation intermédiaire de la cheville entre la jambe et le pied, confère aux 
articulations superposées qui la constituent une unité fonctionnelle dans la combi¬ 
naison des mouvements élémentaires permettant la marche. Nous envisagerons 
donc globalement la biomécanique des articulations tibio-tarsienne et sous astra- 
galienne. 


I. - RAPPELS 


Sans entrer dans les détails anatomiques, certains points apparaissent fonda¬ 
mentaux pour la compréhension de la mécanique de la cheville. Ce sont : 

a) Au niveau de la mortaise tibio-péronière : l’existence de l’articulation 
péronéo-tibiale inférieure, maintenue par ses ligaments antérieur et postérieur, qui 
permet une « contention élastique » de l’astragale, nécessitée par : 

b) La forme du tenon astragalien , plus large en avant qu’en arrière, donc 
variable selon le degré de flexion ou d’extension du pied. 

c) La morphologie de l’articulation sous astragalienne avec ses deux surfaces 
séparées par le sinus du tarse contenant le ligament en haie, véritable « pivot cen¬ 
tral » de la sous astragalienne. C’est une trochoïde double inversée que l’on peut 
schématiser par deux segments de cône de révolution opposés par le sommet dont 
l’axe commun (axe de Henke) passe par le sinus du tarse (fig. 1). 

L’ensemble articulaire de la cheville ainsi décrit possède deux degrés de 
liberté et réalise un cardan. 


II. - ÉTUDE STATIQUE : LA CHEVILLE EN CHARGE 


La cheville permet la transmission des contraintes au pied. Celles-ci sont 
constituées par la résultante jambière, composée du poids du corps et de la tension 


* Chef de Clinique-Assistant. Service de Chirurgie Orthopédique et Traumatologique (Pr 
Groulier), Hôpital de la Conception, 144, rue Saint-Pierre, 13005 Marseille. 

** Professeur à l’Université d’Aix-Marseille II, Chef du Service de Chirurgie Orthopédique et 
Traumatologique, CHU Nord, Chemin des Bourrely, 13015 Marseille. 
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Axe de Henke 



Fig. 1. — Le sinus du tarse est une double trochoïde inversée schématisé par deux segments de 
cône de révolution opposés par leur sommet. 


des muscles fléchisseurs (triceps sural essentiellement). Sa valeur en appui mono- 
podal est environ le double de celle du poids du corps (fig. 2). 

Ce dispositif réalise un levier interrésistant. L’étude radiologique des travées 
osseuses montre bien le rôle de répartiteur de contraintes que joue l’astragale sur 
le tripode qu’est le pied en charge (fig. 3). La répartition des contraintes dans la 
tibio-tarsienne a fait l’objet de nombreux travaux : 
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Fig. 3. — Les travées osseuses visualisant le rôle de répartiteur des contraintes de Vastragale. 

— pour Pol Le Cœur et Lelièvre, les contraintes sont essentiellement transmi¬ 
ses par le tibia ; 

— Ramsay (1976) évalue à 4 cm 2 la surface portante de la tibio-tarsienne ; 

— Blaimont (1982), au moyen de jauges de contraintes a montré le rôle de la 
malléole externe dans la transmission des contraintes : en position anatomique, la 
surface portante serait de 9,5 cm 2 . Dans cette conception, les lésions ligamentaires 
qui diminuent la cohésion entre péroné, tibia et astragale sont susceptibles de con¬ 
centrer les contraintes sur le pilon tibial. 

III. - ÉTUDE DYNAMIQUE: LA CHEVILLE EN MOUVEMENT 

Les mouvements permis par le complexe de la cheville doivent être envisagés 
dans l’optique de la marche. 

1° L'analyse des mouvements 

L'articulation tibio-tarsienne permet essentiellement des mouvements de 
flexion-extension : 

— dans un plan oblique de 15° en dehors par rapport au plan sagittal ; 

— à partir de la position de référence, pied à 90°. 

a) La flexion dorsale : 

— amplitude moyenne : 20°, 

— dans ce mouvement, c’est la partie la plus large de l’astragale qui pénètre 
dans la mortaise tibio-péronière et qui entraîne : écartement, élévation et rotation 
interne du péroné (théorie de Pol Le Cœur). Plus récemment, Close et Inman ont 
montré que, lors de la flexion dorsale, se produisait une rotation interne du tibia 
par rapport à l’astragale, dont la surface articulaire n’est pas cylindrique mais 
tronconique. D’après ces auteurs, il existerait un certain degré de rotation automa¬ 
tique dans la tibio-tarsienne, couplée à la flexion-extension (fig. 4) ; 

— les éléments qui limitent la flexion dorsale sont : 

a) osseux en avant : butée de l’astragale sur la marge antérieure du pilon 
tibial, 
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Fig. 4. — Schématisation de la surface 
articulaire de l’astragale (forme tronco- 
nique). 



b) musculo-ligamentaires en arrière et latéralement : tension du tendon 
d’Achille et de la capsule postérieure, tension des faisceaux postérieurs des liga¬ 
ments latéraux. 

b) La flexion plantaire ou extension : 

— amplitude 40° environ, 

— ce mouvement fait glisser la partie la plus étroite de l’astragale dans la 
mortaise et nécessite donc un rapprochement des malléoles, qui est obtenu par la 
contraction des muscles fléchisseurs plantaires qui s’insèrent sur le péroné, entraî¬ 
nant : son abaissement, sa rotation externe, son rapprochement du tibia, donc un 
serrage dynamique de la pince malléolaire ; 

— pour Inman, et toujours en raison de la forme de l’astragale, la flexion 
plantaire s’accompagne d’une rotation externe automatique du tibia ; 

— la stabilisation de la flexion plantaire est le fait : 

a) en arrière : du butoir osseux de la malléole postérieure de Destot, 

b) en avant : de la tension de la capsule et des muscles fléchisseurs dorsaux, 

c) latéralement : des faisceaux antérieurs des ligaments latéraux. 

Les articulations sous-astragatienne et médio-tarsienne sont responsables au 
sein du complexe articulaire de la cheville de mouvements combinés : 

— d’adduction-abduction, d’une amplitude globale de 35 à 45°, 

— de supination (50°) et de pronation (25°). 

Ces mouvements propres à ces deux articulations se combinent entre eux et 
avec ceux de la tibio-tarsienne pour donner, de façon automatique : 
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Flexion dorsale 

extenseur commun 


Fig. 5. — Schématisation des 
modalités d'action (puissance 
et direction) des muscles 
s'exerçant sur le pied. Rôle 
des muscles sur la cheville 
(d’après Bonnel). 



— l’inversion : flexion plantaire + adduction + supination, 

— l’éversion : flexion dorsale + abduction + pronation. 

L’association harmonieuse de ces mouvements élémentaires, mis en jeu par 
les muscles permet la marche. 


2° La synthèse : le rôle de la cheville dans la marche (fig. 5) 

Les tendons des muscles de la jambe qui vont s’insérer sur le pied, consti¬ 
tuent l’élément moteur de la cheville. L’absence de toute insertion musculaire sur 
l’astragale permet de comprendre l’intrication qui existe dans la mobilité active 
entre la tibio-tarsienne et les articulations sous-jacentes. 

Le rôle des muscles longs de la jambe dans la motricité du pied et de la 
cheville lors de la marche sera détaillé dans le chapitre consacré à la biomécani¬ 
que du pied. 

L’articulation de la cheville, avec ses deux degrés de liberté, permet : 

— la transmission des contraintes aux zones d’appui plantaires, 

— l’orientation de la direction du déplacement, de façon stable, 

— la marche en terrain accidenté, grâce au couplage fonctionnel des articula¬ 
tions superposées. 


— 


— 


— 


- 
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La complexité du fonctionnement de la cheville s’explique par l’importance 
de la combinaison de petits mouvements sous des contraintes élevées. On com¬ 
prend dès lors le grave retentissement de déviations parfois minimes (diastasis, 
cals vicieux), et les résultats à ce jour insuffisants des tentatives d’arthroplastie de 
cheville. Nombre de problèmes restent encore à poser... et à résoudre. 
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ASPECT BIOMÉCANIQUE DU PIED 
P. Groulier* 


Le pied exerce à la fois une fonction d’appui et de propulsion. Son rôle est 
donc double : statique et dynamique. Pour le remplir, lors des différentes situa¬ 
tions possibles, à la station debout, à la marche, au saut en appui mono ou 
bipodal, en terrain plat ou accidenté, il dispose de structures ostéoarticulaires qui 
soutiennent des formations fibroligamentaires et tendino-musculaires. Elles assu¬ 
rent l’élasticité du système et permettent au pied de se comporter comme un amor¬ 
tisseur s’adaptant parfaitement au sol et pouvant, dans des conditions différentes 
donner un élan propulsif. 
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I. - LES CONCEPTIONS ARCHITECTURALES DU PIED 


Le pied est un ensemble architectural formé par l’emboitement d’une série de 
pièces osseuses réunies par de multiples articulations. L’astragale est le sommet de 
l’édifice ; il reçoit le poids du corps transmis par le pilon tibial et répartit les 
charges vers les deux talons postérieur (tubérosité postérieure du calcanéum), et 
antérieur (têtes métatarsiennes) (fig. 1). 



Fig. 1. — Le poids du corps transmis à l'astragale par le pilon tibial est réparti également entre les 
2 talons antérieurs et postérieurs. 

L’agencement, la forme et les rapports respectifs de ces structures articulaires 
ont suggéré différentes conceptions architecturales. 

La conception classique de Lelièvre assimile le pied à un système tripode 
avec 3 points d f appui que réunissent 3 arches . 

Les 3 appuis sont la tubérosité postérieure du calcanéum, et les têtes du 1 er et 
5 e métatarsien ; des 3 arches, l’une est antérieure, transversale ; les deux autres 
longitudinales interne et externe convergent en arrière. L’arche interne est sur¬ 
rélevée ; son point culminant, le scaphoïde est à 15 à 18 mm du plan d’appui. 
L’arche externe est peu marquée : son point le plus élevé n’est qu’à 5 mm du plan 
d’appui. Ces deux arches longitudinales justifient la description de Destot qui 
compare le pied à une demi-assiette creuse reposant sur le sol par son bord 
externe. Elle explique l’assimilation à une voûte qui est plus une image déduite de 
la cambrure du bord interne qu’une réalité vraiment mécanique (fig. 2). 

L’arche antérieure allant de la tête du 1 er métatarsien au cinquième inscrit 
théoriquement sur sa convexité les têtes des métatarsiens moyens que soutendent 
les formations fibreuses et musculaires. Cette conception, en fait, est très discutée. 
Les arches longidutinales schématisent bien la disposition des berges interne et 
externe du pied, et sa cambrure ; mais l’arche antérieure n’existe sans doute qu’à 
l’état de repos. Certains pensent même que l’appui se fait surtout sur les têtes 
métatarsiennes moyennes qui sont l’axe anatomique et mécanique du pied. En fait, 
il est vraisemblable que chaque tête métatarsienne prend sa part de l’appui au sol. 

La deuxième conception architecturale du pied est celle de la ferme de 
Lapidus reprise par Dedoncker. Une ferme est un assemblage de matériaux 
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Fig. 2. 

A gauche, schéma de la conception classique du trépied ; CM1M5 triangle d’appui du pied. 

A droite , en haut, l’arche antérieure qui n’existe en fait, qu’à l’état de repos. En bas, l’appui sur 
toutes les têtes métatarsiennes. 


destinés à supporter le toit ; il comprend deux « arbalétriers » réunis par « l’en¬ 
trait » qui forme la base du triangle. Les deux arbalétriers sont l’un postérieur, le 
calcanéum, l’autre antérieur, le tarse antérieur et le métatarse (et plus précisément 
le scaphoïde, le deuxième et troisième cunéiforme, et les deuxième et troisième 
métatarsiens) (fig. 3). 



Fig. 3. — La ferme de Lapidus et Dedoncker. AM et AC sont les arbalétriers ; E l’entrait formé 
par plusieurs formations superposées (ligaments ; muscles ; aponévrose). 


L’entrait est constituée par les formations fibro-ligamentaires et musculaires 
qui s’inscrivent en plusieurs plans superposés de la profondeur à la superficie dans 
la concavité de la voûte. 

Cette conception, associe aux différentes structures osseuses les structures 
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fibro-ligamentaires et musculaires qui les renforcent et les étayent et permet de 
comparer l’ensemble à une véritable poutre composite dont les constituants de 
structure différente ajoutent leur résistance propre pour renforcer celle de l’édifice. 


II. - LE PIED : 

SES FONCTIONS D'AMORTISSEUR ET DE PROPULSION 
ROLE DES ARTICULATIONS ET DES MUSCLES MOTEURS 

Le rôle d’amortisseur du pied s’exerce à différents niveaux. 

La peau plantaire qui double les points d’appui est le premier amortisseur. 
Elle est épaisse, résistante, doublée d’un tissu cellulaire infiltré de très nombreux 
lobules graisseux contenus par des cloisons fibreuses qui limitent leur étalement 
transversal. 

Cet ensemble est doublé superficiellement par la semelle veineuse plantaire, 
véritable « chambre hydraulique » (Levame) se vidant à l’appui et se remplissant 
en décharge. 

Entrent également en jeu les différentes articulations et les formations fibro- 
musculaires de soutien. Les mouvements qu’autorisent les premières, la résistance 
élastique des secondes sont autant d’amortisseurs à de multiples niveaux. 

Les articulations et les éléments musculo-tendineux permettent en même 
temps au pied d’assurer son rôle d’adaptation et de propulsion. 

Nous rappellerons succintement le rôle dévolu aux différentes structures arti¬ 
culaires d’arrière en avant de la cheville aux orteils. 

a) L’articulation tibio-tarsienne assure la transmission des lignes de force de la 
jambe au pied. Elle permet d’autre part des mouvements de flexion dorsale et 
plantaire qui sont nécessaires à la marche et plus particulièrement au déroulement 
correct du pas. Nous n’insisterons pas sur la solidité de l’ensemble mortaise 
tibio-péronière — tenon astragalien complété par la souplesse de l’auto-serrage 
élastique de l’articulation tibio-péronière inférieure. 



Fig. 4. 

Surfaces articulaires recevant la face inférieure de l’astragale ; en avant, en particulier, la grande 
surface mixte formée par le scaphoïde, la calcanéum et le ligament calcanéo-scaphoïdien. 
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b) Le couple de torsion est une nécessité physiologique. — Comme le souligne 
Schnepp le pied associe une structure verticale postérieure et une structure hori¬ 
zontale antérieure. Il est indispensable qu’entre les deux soit organisée une relation 
articulaire organisant les mouvements. C’est le couple de torsion formé par les 
articulations sous-astragaliennes et médio-tarsiennes qui sont d’ailleurs dépendan¬ 
tes. L’astragale participe à chacune d’elles ; en arrière et en bas, il s’articule avec 
le calcanéum : c’est la sous-astragalienne. En avant et en bas, il répond à une 
surface articulaire mixte constituée par le scaphoïde, le calcanéum et le ligament 
calcanéo-scaphoïdien. Il forme le versant interne de l’articulation médio-tarsienne 
dont le versant externe réunit cuboïde et calcanéum (fig. 4). 

c) Dans la sous astragalienne, le calcanéum effectue vis-à-vis de l’astragale 3 
types de mouvements élémentaires ; comme l’a souligné Farabœuf, il « tangue » 
(flexion extension ; mouvement très discret) ; il « vire » (abduction, adduction), 
il « roule » (valgus, varus). Celà correspond à un seul mouvement global se 
déroulant dans les 3 plans de l’espace selon l’axe de Hencke oblique en bas, en 
dedans et en arrière qui passe par la partie supéro-interne de l’astragale, le sinus 
du tarse et la tubérosité supéro-externe du calcanéum. 

d) Dans la médio-tarsienne, le couple scaphoïde-cuboïde effectue vis-à-vis de 
l’ensemble astragale calcanéum, des mouvements d’abduction, d’adduction, mais 
aussi de rotation axiale élevant le scaphoïde, abaissant le cuboïde et inversement 


(fig. 5). 



E = Éversion 


Inversion 


Fig. 5. — Les mouvements du couple de torsion . E. éversion ; I. inversion (schéma inspiré par 
l’ouvrage de Kapandji). 

Le couple de torsion permet des mouvements d’inversion (adduction et 
supination) et d’éversion (abduction et pronation). 







ASPECT BIOMÉCANIQUE DU PIED 


539 


Dans l’inversion, le calcanéum se couche sur son bord externe ; son extrémité 
antérieure vire en dedans : le scaphoïde s’élève, le cuboïde s’abaisse, mais tous les 
deux sont attirés en dedans. 

La pointe du pied se déplace vers l’intérieur et la plante regarde en dedans 
tandis que le bord externe s’abaisse. 

Dans l’éversion, les mouvements se font en sens inverse. 

Le couple de torsion conditionne l’orientation de l’ensemble de l’avant-pied 
dont les mouvements sont évidemment complémentaires. Tout vice de position de 
l’arrière pied ou du médio-pied entraîne infailliblement une désorientation de la 
palette métatarsienne. Elle engendre en arrière comme en avant des troubles liés à 
une mauvaise répartition de l’appui. 

e) Les articulations de l’avant pied, permettent des mouvements animant le 
clavier métatarsien et leur prolongement fonctionnel : les orteils. Les mouvements 
des métatarsiens sont possibles grâce à l’articulation de Lisfranc. Cette articula¬ 
tion construite à partir de l’encastrement respectif des 5 métatarsiens d’une part, 
des 3 cunéiformes et du cuboïde d’autre part, est particulièrement stable et solide. 
Elle permet néanmoins des mouvements. Leur amplitude est réduite et différente 
selon le niveau. L’articulation de Lisfranc est en effet constituée de 3 articulations 
distinctes ayant chacune sa propre synoviale. L’articulation médiane, unissant 2 e 
et 3 e métatarsiens au 2 e et 3 e cunéiforme est la seule a être véritablement une 
arthrodie : elle permet des mouvements d’ascension des métatarsiens correspon¬ 
dants dans le seul plan sagittal. Leur amplitude est d’ailleurs très réduite. 

Les deux articulations latérales sont l’une interne qui unit 1 er métatarsien et 
1 er cunéiforme, l’autre externe qui unit 4 e et 5 e métatarsien et cuboïde. Comme l’a 
souligné Dedoncker, ces deux articulations latérales sont en fait des condyliennes. 
Elles permettent des mouvements dans les deux plans de l’espace ; ainsi les 
métatarsiens latéraux sont susceptibles non seulement de s’élever et de s’abaisser, 
mais aussi de s’écarter et de se rapprocher de l’axe médian du pied. La palette 
métatarsienne peut s’étaler ou se creuser rappelant ainsi, toute proportions gar¬ 
dées, le mouvement de la paume de la main (fig. 6). 


Fig. 6. 

En haut : l’étalement de l’avant-pied est passif, 
les berges s’écartent et remontent. 

En bas : le creusement de la palette métatar¬ 
sienne est un phénomène actif auquel participe 
surtout le puissant contingent musculaire annexé 
au premier rayon. 



Qpo<?0 


L’étalement est surtout un phénomène passif, il augmente avec l’excès de 
charge. Le creusement est un phénomène actif sous la dépendance du puissant 
contingent musculaire animant le premier rayon. 
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La relative fixité des métatarsiens médians a conduit Dedoncker à leur 
reconnaître un rôle essentiel dans l’appui antérieur : les métatarsiens latéraux 
forment de part et d’autre 2 palettes d’équilibre assurant la stabilisation. 

Il est clair, de toute façon, que les lésions perturbant le mouvement des 
métatarsiens seront de nature à entraîner des troubles de l’appui au niveau du 
talon antérieur. Les métatarsiens moyens sont plus vite atteints par l’enraidisse¬ 
ment de l’articulation de Lisfranc ; les métatarsiens latéraux sont les plus sensibles 
à l’hyperlaxité constitutionnelle ou acquise. L’hyper-appui d’origine articulaire 
sera ainsi beaucoup plus souvent médian sous les têtes des 2 e et 3 e métatarsiens. 

f) Les articulations métatarso-phalangiennes sont des articulations de flexion 
extension. Elles permettent le mouvement des orteils prolongement fonctionnel des 
métatarsiens. 

L’articulation métatarso-phalangienne du gros orteil a une particulière 
importance. C’est une grande énarthrose : à la tête du premier métatarsien répond 
une large surface articulaire constituée par la base de la première phalange, le 
ligament glénoïdien et les sésamoïdes. C’est à ce niveau que se termine le déroule¬ 
ment du pas et l’élan propulsif final ; l’articulation métatarso-phalangienne du 
gros orteil est ainsi complémentaire de l’articulation de la cheville dans le déroule¬ 
ment du pas (ce dernier est impossible si ces deux articulations sont toutes deux 
ankylosées). 


III. - LES MUSCLES MOTEURS ANIMENT 
ET ÉTAYENT L'ENSEMBLE OSTÉO ARTICULAIRE 


Ils comprennent 2 grands groupes : les muscles intrinsèques et les muscles 
extrinsèques. 

a) Les muscles intrinsèques, courts sont nés sur place. Le pédieux est seul à la 
face dorsale. A l’inverse, les muscles plantaires sont nombreux et groupés en 3 
loges de dedans en dehors et en 3 plans, superficiel, moyen et profond. Parmi eux, 
les muscles inter-osseux et lombricaux ont un rôle important car ils équilibrent le 
jeu des muscles longs. Ils fléchissent en effet la première phalange et étendent les 2 
autres. Ils allongent les orteils. Ils modèrent donc l’action des fléchisseurs et des 
extenseurs des orteils qui sont des rétracteurs. 

b) Les muscles extrinsèques ou muscles longs, viennent des trois loges de la 
jambe. Leur fonction permet de les classer. 

Les muscles releveurs assurent essentiellement la flexion dorsale du pied ; 
mais leur situation par rapport à l’axe médian, leur confère un rôle d’adduction et 
de supination d’une part, d’abduction et de pronation d’autre part. 

Ils sont ainsi deux à deux synergiques et antagonistes. Ce sont le jambier 
antérieur et l’extenseur propre du gros orteil (adducteurs et supinateurs), l’exten¬ 
seur commun des orteils et le péronier antérieur (abducteurs et pronateurs). Leur 
contraction simultanée entraîne une flexion dorsale du pied bien équilibrée. 

Les abaisseurs assurent la flexion plantaire du pied. Le triceps est l’abaisseur 
principal et essentiel ; les autres sont accessoires ; ils sont pour les raisons que 
nous avons évoquées plus haut, synergiques (puisque abaisseurs) mais antago- 
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nistes : long péronier latéral (abducteurs et pronateurs) d’une part, jambier posté¬ 
rieur, fléchisseur commun des orteils, fléchisseurs propre du gros orteil (adduc¬ 
teurs et supinateurs) d’autre part. 

Les inverseurs , sont le jambier antérieur (qui est aussi fléchisseur dorsal) et le 
jambier postérieur et le fléchisseur propre du gros orteil (qui est aussi fléchisseur 
plantaire). Eux aussi synergiques et antagonistes. 

Les éverseurs sont le court et le long péronier latéral. Ce dernier est aussi un 
abaisseur du 1 er métatarsien. 

La contraction simultanée des muscles ayant une synergie fonctionnelle 
permet un mouvement équilibré. La paralysie de l’un d’eux rompt le mouvement et 
crée un déséquilibre. Le mouvement commandé se fait alors avec une composante 
parasite née de la prééminence d’un groupe musculaire ou de l’insuffisance du 
groupe antagoniste : l’action des muscles est permanente tant à l’appui pour 
maintenir l’architecture du pied, qu’au mouvement, pour assurer la propulsion. 

A l’appui, les muscles intrinsèques étayent les formations ostéo-cartilagi- 
neuses ; les muscles longs par leur synergie fonctionnelle renforcent cette action. 
Ils assurent en outre l’équilibre dans le plan frontal et sagittal. 

Dans le plan sagittal, l’action des abaisseurs et des releveurs maintient dans 
une situation correcte le squelette jambier par rapport au pied. 

Dans le plan frontal et surtout en appui monopodal, les haubans latéraux, 
inverseurs et éverseurs s’opposent au varus ou au valgus de l’arrière pied. 

Avant d’évoquer leur fonction propulsive, nous voudrions évoquer succinte- 
ment les différentes phases du déroulement du pas lors de la marche. 


IV. - LE PIED A LA MARCHE 

Le pied lors de la marche, aborde le sol selon un angle d’ouverture en dehors 
de 15°. Il attaque le plan d’appui par le talon, l’arrière pied est alors en discret 
varus (fig. 7). 

Les releveurs du pied maintiennent la cheville à l’équerre. L’élan vers l’avant 
se produisant, leur action se relâche tandis que la plante du pied prend contact 
par toute sa bande externe avec le sol. 

La progression continue ; la tibio-tarsienne est le siège d’un mouvement de 
flexion dorsale que limite bientôt les releveurs et surtout le triceps. Ils se 
contactent pour effectuer le mouvement inverse et soulèvent le talon. L’appui se 
fait alors sur tout l’avant-pied ; il se concentre ensuite sur le premier rayon, puis 
sur le gros orteil. 

La contraction des fléchisseurs des orteils amène leur pulpe au sol, ce qui 
soulage d’autant l’appui sur les têtes métatarsiennes. Le long péronier latéral, puis 
les muscles qui animent le gros orteil sont les derniers à développer leurs effets, 
achevant l’élan propulsif amorcé par les abaisseurs. Le pied quitte le sol par la 
pointe, il est alors en valgus. 

Telle est la succession très schématique des phénomènes lors de la mise en 
charge d’un membre inférieur. 

Au cours de la marche, lorsque le premier pied antérieur, attaque le sol par le 
talon, l’autre, postérieur, est parvenu : c’est le premier double appui. 

Quand le premier pied appuie au sol par toute sa plante, le deuxième pied 
(postérieur) a quitté le sol, il entre dans sa face oscillante qui l’amène à croiser le 
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A B C 

Fig. 7. 

a) A la marche, le pied attaque le sol par le talon : il est en discret varus. 

b) Lors de l’appui unipodal, toute la plante est en contact avec le sol. 

c) La sortie du pas se fait sur l’avant-pied et se termine par la pulpe du gros orteil. Le pied est en 
valgus. 


pied en charge. Ce dernier est le seul a assurer sa fonction d’appui : c’est le 
premier appui monopodal. 

Toutes les contraintes s’appliquent alors aux structures ostéo-articulaires 
dont la résistance se double de celle que développe passivement et dynamiquement 
les formations fibro-musculaires. 

Le premier pied qui supporte alors tout le poids du corps devient postérieur 
par rapport au second. Comme nous l’avons, vu, il soulève son talon et, suivant le 
mouvement, amorce l’élan propulsif des abaisseurs. Le deuxième pied commence 
sa descente, il aborde le sol par le talon, comme l’a fait le premier : c’est le 
deuxième double appui. 

Il va alors par sa plante épouser le sol que le premier quitte à son tour : c’est 
le deuxième appui monopodal (ou l’appui monopodal du deuxième pied). 

On voit ainsi que lors de la marche, l’action des muscles longs crée et harmo¬ 
nise le mouvement. 

A la phase oscillante, les releveurs permettent le passage du pas. (Leur para¬ 
lysie entraîne le steppage). 

A la phase propulsive, les abaisseurs donnent l’élan initial. 

Les muscles intrinsèques étayent la voûte (ou renforcent l’entrait). Ils équili¬ 
brent le jeu des muscles longs, permettent l’appui pulpaire des orteils, et assurent 
ainsi une bonne fonction à la totalité de l’avant pied. 
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Pour terminer, nous voudrions dire encore une fois combien l’intégrité de 
toutes les composantes du pied sont nécessaires pour qu’il puisse remplir parfaite¬ 
ment son rôle. 

Cela se conçoit pour ce qui est de l’état des pièces osseuses, de leur forme, de 
leur orientation ; pour ce qui est aussi de toutes les fonctions articulaires ; c’est 
également vrai pour le nécessaire équilibre qui doit s’établir entre les différents 
groupes musculaires synergiques, mais également antagonistes. 

Toute atteinte architecturale, toute ankylosé ou restriction d’amplitude, toute 
rupture d’équilibre entre les haubans musculaires stabilisateurs entraîne inévitable¬ 
ment à des degrés divers, une désorientation ou une surcharge articulaire ; elle 
expose à une mauvaise répartition des appuis et ne tarde pas à induire des troubles 
douloureusement ressentis. 
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BASES BIOMÉCANIQUES ET MÉTHODES 
D’ANALYSE DE LA MARCHE 

F. Bonnel*, E. Péruchon** 


I. - BASES BIOMÉCANIQUES 


Le pied représente une structure qui doit s’adapter à la fois sur le plan 
statique pour maintenir l’appui et aux forces dynamiques pour assurer le déplace¬ 
ment. Il existe un compromis mécanique entre l’armature rigide représentée par un 
système osseux supplée par les ligaments, et les structures qui assurent la dyna¬ 
mique par l’intermédiaire des éléments musculo-tendineux. En fait, les tendons, 
outre leur fonction propulsive, ont une participation permanente à la contention 
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articulaire qui, sans eux, serait vouée à l’instabilité mécanique et à l’affaissement 
structural. 

Les programmes mécaniques du pied sont multiples car il doit s’adapter à 
toutes les situations qui se rencontrent lors de la marche aussi bien en terrain plat 
qu’en terrain irrégulier. Ces fonctions peuvent être regroupées sous deux rubri¬ 
ques : assurer la stabilité générale du corps à l’état de repos et au cours de la 
marche adapter et amortir la transmission des forces descendantes ou ascen¬ 
dantes. 

Sans minimiser le rôle des structures ostéoarticulaires, il faut bien admettre 
que les éléments musculo-tendineux assurent la plus grande partie du programme. 

Par rapport à l’axe transversal de l’articulation tibio-péronéo-astragalienne 
(Art. talocruralis) se définissent la flexion dorsale et la flexion plantaire dont la 
position maximale aboutit à l’équin. De l’axe jambier se déterminent les mouve¬ 
ments de rotation en supination où la plante du pied « regarde » en dedans et de la 
pronation où elle « regarde » en dehors. L’association des trois mouvements abou¬ 
tit à l’éversion par flexion dorsale, pronation et abduction ou à un mouvement 
d’inversion par flexion plantaire, supination et adduction. 

La définition de la charnière fonctionnelle mécanique entre l’arrière-pied et 
l’avant-pied est l’objet de nombreuses controverses. Il semble que cet axe passe 
par la partie moyenne du cuboïde et du scaphoïde qui se comporte comme la clef 
de voûte. La barre de torsion de Hendrix (inclinée de 45° vers le sol, et représentée 
par le versant externe du cintre transversal médiotarsien avec un bras de 
baïonnette dirigé vers le calcanéum et l’autre passant par le deuxième métatarsien) 
peut être considérée comme un plan de référence mécanique fondamental du pied. 

Le maintien de l’équilibre en appui uni ou bipodal met en jeu 2 groupes de 
muscles opposés. 

a) Muscles suspenseurs. — Ces muscles ont pour rôle d’augmenter la concavité 
de l’arche interne et externe. Ils sont représentés par le jambier antérieur (qui 
s’insère principalement sur le premier cunéiforme et la base du premier métatar¬ 
sien) et le péronier antérieur (situé sur le bord externe du pied et se terminant sur 
la base du cinquième métatarsien). 

b) Muscles de soutènement — Sous l’effet de la charge, les structures ostéoarti¬ 
culaires s’affaissent dans le but d’augmenter le polygone de sustentation. Cet 
affaissement est limité et rend l’ensemble élastique et adaptable grâce à des 
éléments de soutènement passifs représentés par le grand ligament calcanéocuboï- 
dien plantaire (Lig. calcaneocuboideum plantaire). A ces éléments passifs se 
surajoutent des éléments de soutènement actifs qui vont agir dans le plan sagittal 
sous l’effet du muscle court fléchisseur plantaire. 

Parmi les muscles extrinsèques, le jambier postérieur (dont l’action est à la 
fois sagittale et transversale, se terminant sur le tubercule inférieur du scaphoïde, 
la face inférieure du premier cunéiforme, les bases des deuxième, troisième et 
quatrième métatarsiens), le long péronier latéral (se terminant sur le tubercule 
externe de la base du premier métatarsien, le premier cunéiforme et la base du 
deuxième métatarsien) et le court péronier latéral (qui s’insère sur l’apophyse sty- 
loïde du cinquième métatarsien) sont des facteurs de soutènements actifs. 

c) Muscles stabilisateurs du triangle statique postérieur. — Au cours de la marche 
ou de la course qui est une succession d’appuis en monopodal, intervient la notion 
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de stabilisation dynamique. La superposition de l’astragale par rapport au 
calcanéum, qui n’est retrouvée dans aucune espèce animale, et qui est un signe de 
bipédie propre à l’homme, nécessite des éléments de stabilisation actifs. L’articula¬ 
tion sous-astragalienne (Art. subtalaris) qui est une double trochoïde inversée 
assure, par sa mobilité, la stabilisation transversale. L’appui calcanéen postérieur 
qui en découle oblige les tendons à un cheminement latéral qui favorise la stabili¬ 
sation active transversale. 

Le pied en appui a pour fonction d’accroître ses surfaces de contact en 
s’allongeant, en s’élargissant et en raidissant ses courbures non pas de façon 
passive mais par un mouvement actif sous l’impulsion des muscles extrinsèques et 
intrinsèques. La stabilisation interne est sous la dépendance active du tendon du 
jambier postérieur qui chemine à la face interne de l’astragale et du fléchisseur 
péronier qui passe à la face interne du calcanéum. La stabilisation externe va 
porter essentiellement sur le calcanéum avec les tendons du long et du court 
péronier latéraux. L’astragale, quant à lui, est stabilisé par un appui rigide 
représente par la malléole péronière. 

Les muscles intrinsèques interviennent à leur tour pour augmenter la stabilité 
élastique sagittale par le court fléchisseur plantaire et la stabilité élastique 
transversale de la base du triangle par l’abducteur du gros orteil. 

Les modifications apportées par la chaussure sont considérables, surtout si la 
semelle est rigide car elle empêche les actions musculaires destinées à maintenir le 
pied souple. 

d) Muscles propulseurs et triangle dynamique antérieur. — Après cette phase 
d’appui statique, entre en jeu le triangle antérieur propulsif qui nécessite des struc¬ 
tures élastiques mais également rigides pour être suivi d’un déplacement avec 
force et rapidité. L’action de ces muscles est particulièrement sollicitée dans le 
saut. L’impulsion est donnée par la contraction du court fléchisseur plantaire, du 
triceps sural, du quadriceps et du moyen fessier. La force de l’élan final dépend de 
la force des interosseux, des muscles intrinsèques du 1 er et du 5 e orteil, et en 
dernier lieu de la contraction des fléchisseurs tibial et péronier qui servent de 
détente finale. 

e) Muscles directionnels rotatoires. - Le changement de direction lors de la 
marche fait appel à un mouvement de rotation axiale de tout le membre. L’impor¬ 
tance de la rotation augmente de la partie proximale à la partie distale. Un mouve¬ 
ment de rotation interne intervient dans la phase de balancement et les 15 
premiers degrés de l’appui suivi d’un mouvement de rotation externe. Le bassin 
présente une moyenne de rotation de 8°, le fémur de 15° et le tibia 19°. 

Les muscles antérieurs de la flexion dorsale agissent pendant la phase de 
balancement et les premiers degrés de l’appui talonnier. Les muscles postérieurs 
sont actifs jusqu’au décollement du gros orteil du sol. Les muscles intrinsèques se 
contractent au cours de la seconde et troisième période d’appui au sol. 


II. - ANALYSE DE LA MARCHE 

La marche chez l’homme est le résultat de l’action coordonnée de groupes 
musculaires sur une chaîne polyarticulée particulièrement complexe. Le contrôle 
d’une telle fonction fait intervenir une multitude d’automatismes bouclés à dififé- 
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rents niveaux du système nerveux central, visuels, labyrinthiques, proprioceptifs, 
extéroceptifs. La redondance de l’équipement mécanique et sensoriel, qui constitue 
la caractéristique principale du système locomoteur, rend celui-ci hautement 
adaptatif. La régulation de l’équilibre, de la vitesse et de la direction, peut s’effec¬ 
tuer en dépit des variations extrêmes de l’environnement. 

La complexité de la fonction rend son étude particulièrement délicate, et 
l’analyse de la marche nécessitera la mise en œuvre de techniques d’évaluation 
souvent très sophistiquées. 


1° Les paramètres de la marche 


L’analyse quantitative de la marche peut être faite à partir d’un ensemble de 
paramètres physiologiques et physiques. 

Parmi les paramètres physiologiques, le plus fréquemment mesuré est l’acti¬ 
vité électrique des muscles locomoteurs [1]. Les potentiels myoélectriques sont 
recueillis par des électrodes placées au niveau des muscles. L’électromyographie 
kinésiologique permet l’analyse temporelle de la marche ainsi que l’étude des 
synergies musculaires. L’intégration des potentiels musculaires peut donner une 
quantification relative des forces développées aux différentes phases du pas : c’est 
l’électromyographie intégrée. 

Le volume de l’oxygène inspiré constitue un autre paramètre physiologique 
particulièrement intéressant lorsqu’on étudie le coût énergétique de la marche [2]. 

La mesure des paramètres physiques conduit à une analyse quantitative de la 
cinématique et de la dynamique de la marche. La connaissance des trajectoires de 
certains points du corps ou les rotations articulaires en fonction du temps, permet 
de calculer par différenciation les vitesses puis les accélérations. De ces mesures 
découlent un ensemble de données caractérisant la marche telles que la longueur 
du pas, du demi-pas, la cadence, le temps d’appui, le temps de passage [3]. 

L’étude dynamique de la locomotion bipède s’effectue à partir de l’évaluation 
des forces et des couples qui s’exercent aux différentes articulations. On analyse 
principalement la réaction du sol au niveau de l’appui du pied au moyen de dispo¬ 
sitifs électrodynamométriques. 


2° Les méthodes d'analyse de la marche 

Analyse cinématique . — L’analyse du mouvement des segments articulaires 
est obtenue par différentes techniques dont les plus utilisées sont l’électrogonio- 
métrie, l’accélérométrie et la cinématographie optique ou électronique. 

a) Électrogoniométrie. — La méthode consiste à mesurer les signaux électriques 
fournis par des capteurs angulaires placés sur les axes articulaires [4]. Ces 
capteurs sont soit des potentiomètres rotatifs (résistances variables) donnant une 
mesure analogique de l’angle, soit des codeurs optiques que l’on peut connecter 
directement à un calculateur numérique. 

b) Accélérométrie. — La mesure directe des accélérations permet de calculer, 
par intégrations successives, les vitesses et les déplacements segmentaires. 
L’accélérométrie multiaxiale [5] s’effectue au moyen de capteurs d’accélération 
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fixés directement sur le corps, en des points bien déterminés de la chaîne arti¬ 
culaire. 

c) Cinématographie et techniques vidéo. — L’étude des trajectoires de repères 
ponctuels mis en place sur le sujet peut être faite à partir de l’analyse d’images 
cinématographiques. Ainsi l’utilisation de 3 caméras (1 frontale, 2 latérales) 
permet non seulement d’analyser le mouvement dans deux plans verticaux, mais 
également de calculer, par triangulation , l’amplitude des rotations axiales du 
pelvis, du fémur ou du pied [6]. Cependant, l’analyse «image par image» est 
souvent une opération longue et fastidieuse. Les développements des techniques 
informatiques et vidéo ont permis de réaliser des systèmes d’analyse d’images plus 
performants. Ainsi le traitement par mini-ordinateur d’une image projetée sur une 
table à digitaliser peut constituer une méthode d’analyse très pratique et peu 
onéreuse. 

Il existe cependant des dispositifs plus perfectionnés qui traitent directement 
par calculateur, les images données par une ou plusieurs caméras vidéo [7]. Dans 
le système Vicon (fig. 1) les caméras de télévision sont équipées de dispositifs 
stroboscopiques à infra-rouge. Les marqueurs placés sur le sujet sont des réflec¬ 
teurs I.R. ultra-légers de forme conique. Le système Selspot [8] utilise des caméras 
spéciales munies d’un photodétecteur I.R. plan, sur lequel sont focalisés les rayons 
provenant de diodes électroluminescentes placées sur le sujet et constituant les 
marqueurs. Tous ces dispositifs vidéo et optoélectroniques sont associés à des 
unités informatiques de stockage et de calcul relativement puissantes, donnant en 
différé les résultats de l’analyse sous forme de courbes, de figures « bâtons », ou de 
listes numériques. Ils nécessitent toutefois des conditions particulières d’éclai¬ 
rement. Le système Elite actuellement à l’étude, dont le principe est la reconnais¬ 
sance de la forme des marqueurs, devrait permettre de s’affranchir des problèmes 
liés à l’éclairement du milieu ambiant. 



Fig. 1 . — Système informatisé d'analyse du mouvement (Vicon) utilisant plusieurs caméras vidéo. 
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Étude dynamométrique de la marche . — Il est possible de calculer les forces 
et les couples articulaires développées au cours de la marche à partir de paramè¬ 
tres cinématiques et accélérométriques. Toutefois les calculs font intervenir les 
masses et les inerties segmentaires, ce qui nécessite la mesure préalable d’un 
ensemble de données anthropométriques. 

En pratique, l’évaluation des forces s’effectue au niveau du pied au moyen de 
deux types de dispositifs : les plateformes dynamométriques et les capteurs 
plantaires. 

a) Les plateformes dynamométriques. — Elles sont constituées par une surface 
plane équipée d’éléments sensibles à la force ou à la pression développée à l’appui 
du pied. Leur fonctionnement est basé sur différents principes ce qui permet de 
distinguer deux classes de dispositifs : les systèmes optiques et les systèmes élec- 
trodynamétriques. Les méthodes d’analyse sont multiples. La statokinésimétrie [9] 
est l’étude de l’équilibre par la mesure du déplacement du centre de gravité du 
corps. La vectographie [ 10] (fig. 2) mesure et donne une représentation « dyna¬ 
mique » du vecteur réaction au niveau du pied. La baropodographie optique [11] 
ou électronique [12] permet de mesurer la distribution plantaire de la pression. 

Du fait de leurs dimensions réduites (30 à 40 cm) de côté, les plateformes 
sont le plus souvent réservées à l’étude de l’équilibre et des empreintes plantaires 
statiques. Utilisées pour l’étude de la marche leur mise en œuvre est plus délicate, 
et conduit à l’analyse d’un seul demi-pas. C’est pourquoi sont apparus les « trot¬ 
toirs dynamométriques » (fig. 3) long, permettant l’étude du pas complet et l’ana¬ 
lyse différenciée des appuis des deux pieds. 



Fig. 2. — Vectographie (V) et représentation en surimposition du vecteur réaction. En (G), 
trajectoire du centre de pression. 
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Fig. 3. — Le trottoir dynamométrique pour l'analyse du pas (Laboratoire Ceraval, F. Pelisse). 


b) Les capteurs plantaires. — La mise en place de capteurs de force ou de 
pression directement au contact de la sole plantaire constitue une méthode d’ana¬ 
lyse de la marche intéressante, car elle permet un suivi de la dynamique plantaire 
au cours de séquences de longue durée, ainsi que l’étude des contraintes s’exerçant 
à l’interface pied-chaussure. Hormis l’Électodynogram commercialisé aux États- 
Unis, mesurant la pression en sept points plantaires, la plupart des systèmes sont 
encore au stade de la recherche. Ainsi l’unité 103 de l’INSERM étudie actuel- 
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Fig. 4. - Système d’analyse dynamique de la marche par capteur multipoint plantaire. 




















550 


F. BONNEL, E. PÉRUCHON 


lement un système de mesure dynamique des pressions plantaires, à partir de 
capteurs multipoints (256 points de mesure), souples et minces placés sous le pied 
à l’intérieur de la chaussure (fig. 4). 

CONCLUSION 

L’évolution des techniques métrologiques a permis de concevoir des systèmes 
d’analyse de la marche nombreux et performants. Toutefois, l’étude de la patho¬ 
logie de l’appareil locomoteur pose le problème du choix de la technique explora¬ 
toire. Celui-ci dépendra principalement de la nature des paramètres pertinents, 
physiques ou physiologiques, traduisant le mieux un trouble fonctionnel parti¬ 
culier. Les différentes techniques exploratrices sont le plus souvent complémen¬ 
taires, et les progrès récents de la micro-informatique ont permis de les associer. 
Les systèmes d’analyse ainsi réalisés, prenant en compte simultanément un grand 
nombre de données dynamiques et cinématiques, conduisent à une connaissance 
toujours plus approfondie de la fonction très complexe que constitue la marche 
humaine. 
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PERSPECTIVES D’AVENIR 
DES MATÉRIAUX NOUVEAUX 

L. Sedel* 


Les biomatériaux utilisés en chirurgie orthopédique depuis de nombreuses 
années ont eu le temps de faire la preuve de leurs avantages et de leurs inconvé¬ 
nients. On connaît les phénomènes de corrosion des aciers. Les problèmes de 
rupture des chrome-cobalts ou les ennuis liés à l’intolérance des débris d’usure de 
ce métal. On connaît aussi les usures des plastiques, tel le polyéthylène. La pro¬ 
pension de ce matériau à fluer et à se déformer sous contrainte doit théoriquement 
limiter la durée d’implantation des prothèses totales de hanche. On connaît mieux 
le ciment acrylique, son devenir à long terme et les différents problèmes qu’il 
soulève ainsi que les dérivés siliconés. Certains matériaux ont même totalement 
disparu de l’arsenal tel le poly-acétal (ou delrin), le téflon, les prothèses métal- 
métal. 

Nous nous sommes demandés quels étaient dans le futur les matériaux sus¬ 
ceptibles de remplacer les biomatériaux actuellement utilisés. Et ce en fonction de 
leurs objectifs : ostéosynthèse ou prothèse articulaire. 

a) Les matériaux résistants entrant dans la composition des queues de prothèse 
de hanche et éventuellement des matériaux d’ostéosynthèse. 

Pour ces objectifs, les métaux conservent un avenir important qu’il s’agisse 
aussi bien des aciers de haute qualité 316 LVM ou des chrome-cobalts améliorés 
soit par frittage soit par forgeage. Parmi les matériaux un peu plus récent, l’alliage 
de titane TiA 6 V 4 est certainement celui qui est voué au plus grand avenir. Il 
apporte, en effet, des caractéristiques théoriques très intéressantes de légèreté, de 
déformabilité puisque son module d’Young est deux fois moindre que celui de 
l’acier ce qui lui permet de se rapprocher des caractéristiques mécaniques de l’os 
cortical. Il est remarquablement bien toléré malgré les quelques inquiétudes qu’a 
pu faire naître sa composition en aluminium et en vanadium. Et s’il est recouvert 
d’un oxyde de titane artificiellement déposé, les risques de corrosion paraissent 
extrêmement réduits. Le seul inconvénient de ce produit est l’impossibilité de 
l’utiliser comme surface de frottement ce qui impose soit de le recouvrir arti¬ 
ficiellement d’une couche d’oxyde ou mieux de nitrure par implantation électro¬ 
nique, soit de l’utiliser uniquement comme support : la surface de frottement étant 
soit un autre métal soit une céramique. 

Parmi les autres matériaux susceptibles de rentrer dans la composition des 
queues fémorales, citons les matériaux composites avec une ame de titane et un 
corps en polyéthylène à surface irrégulière ou bien une ame en titane et un corps 
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en polysulfone ou bien encore des produits identiques utilisés avec des résines 
époxy renforcées de fibres de carbone. 

Parmi les matériaux encore plus nouveaux, citons les composites de carbo¬ 
ne-carbone, actuellement utilisés sur le plan expérimental et depuis peu en clinique 
humaine. Leurs avantages de légèreté, de grande résistance joints à une déforma¬ 
bilité relativement importante devraient leur conférer dans le futur une certaine 
place dans la panoplie de ces matériaux pour tige fémorale à condition cependant 
que la résistance mécanique à long terme en soit satisfaisante après implantation 
dans l’organisme. 

b) Les matériaux de frottement — La céramique d’alumine A1 2 0 3 n’est plus un 
matériau nouveau puisque son utilisation remonte maintenant à 15 ans. Ce délai 
permet aussi d’en connaître les avantages et les inconvénients. Ce délai a permis 
d’en améliorer la structure et donc la résistance au choc qui était un des pro¬ 
blèmes initiaux ainsi que la fixation. Actuellement, sous couvert de contrôle de 
fabrication très stricte, il s’agit d’un matériel extrêmement sûr dont l’intérêt prin¬ 
cipal réside dans la qualité du poli de surface que l’on peut obtenir, ce qui améliore 
grandement les caractéristiques de frottement lorsqu’on l’associe à un polyéthy¬ 
lène. Lorsqu’on associe un couple alumine-alumine, on obtient, en plus de la 
qualité de frottement tout à fait remarquable, une diminution extrêmement impor¬ 
tante des débris d’usure relargués dans l’organisme. Cet élément, pour nous 
capital, devrait permettre des implantations extrêmement prolongées de ces 
prothèses. 

D’autres céramiques sont actuellement à l’étude qu’il s’agisse de céramique 
de zircone dont les caractéristiques mécaniques sont très intéressantes puisque 
beaucoup moins dures que la céramique d’alumine. Elles sont aussi plus défor¬ 
mables, extrêmement résistantes. Le seul problème réside actuellement dans leur 
tolérance biologique qui n’est pas parfaitement prouvé ; de même leurs caracté¬ 
ristiques de friction sont encore mal connues ainsi que leur devenir en service. 

Les carbures de silicium peuvent être aussi utilisés comme surface de 
frottement des prothèses articulaires de préférence dans un couple carbure de 
silicium-polyéthylène. La tolérance en paraît suffisamment bonne chez l’animal 
d’expérience mais le devenir à long terme dans l’organisme demanderait à être 
vérifié. 

Le polyéthylène peut être amélioré par différentes manipulations telle l’irra- 
diation-greffage qui augmente sa résistance au fluage et augmente sa résistance à 
l’usure. Il peut être aussi amélioré par l’implantation de fibre de carbone ce qui 
par contre, paraît entraîner une augmentation de l’usure des métaux frottant 
contre lui. Il y a là aussi une voie intéressante car en augmentant d’un facteur 2 la 
résistance de ce polyéthylène, on pourrait prolonger d’autant la durée d’implan¬ 
tation des prothèses. 

c) Les matériaux utilisables en ostéosynthèse. — En dehors des métaux et des 
divers plastiques (epoxycarbone) ou produits carbone-carbone qui ont l’avantage 
d’être plus souples que les premiers mais le désavantage de devoir être retiré après 
l’utilisation, d’autres produits méritent d’être testés et certaines expériences sont 
actuellement en cours ; il s’agit des matériaux biodégradables à base de compo¬ 
sites de polymères, d’acides aminés, qu’il s’agisse soit d’acide polyglycolique soit 
d’acide polylactique. Ces composés actuellement utilisés en chirurgie maxillo- 
faciale paraissent donner des résultats intéressants. 
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d) Les matériaux de remplacement osseux. — A côté des auto, homo ou hétéro- 
greffes actuellement largement répandues et utilisées dans le monde, de nombreux 
produits apparaissent sur le marché ou au laboratoire et devraient certainement 
prendre une extension importante dans les années à venir, qu’il s’agisse de dérivés 
d’hydroxy-apatite artificiels, qu’il s’agisse d’association d’hydroxy-apatite et de 
collagène, de ciment à l’hydroxy-apatite, de coraux ou madrépores, de vitrocéra- 
miques, de bioverres. Tous ces produits devraient subir des tests identiques de 
façon à pouvoir être comparés sur des modèles expérimentaux. Il est vraisem¬ 
blable que plusieurs d’entre eux pourraient être utilisés en parallèle car leurs 
propriétés sont différentes et leur utilisation aurait donc des indications diffé¬ 
rentes. 

e) Les ligaments ou tendons artificiels. — De nombreuses expériences sont 
actuellement tentées dans le monde avec des remplacements tendineux ou liga¬ 
mentaires. Après les premiers essais utilisant des fibres de carbone nues, la plupart 
des chirurgiens utilise actuellement des fibres de carbone recouvertes d’acide poly- 
lactique ou polyglycolique. Le rôle de ces néoligaments n’est pas celui d’une 
prothèse vraie mais il s’agit d’un inducteur de fibrose soit au sein d’une struc¬ 
ture naturelle reconstituée, soit au sein d’une structure naturelle transplantée. Il 
permet une augmentation de ce tissu naturel fibreux qui, après remodelage ou 
plutôt ligamentisation, deviendra un ligament artificiel. 

D’autres expériences sont tentées avec des fibres telles que les polyamides 
(Kévlar, Gortex) et il est bien difficile actuellement de savoir quel sera l’avenir de 
ces différents ligaments artificiels. 

f) Autres recherches. - Des tentatives sont faites pour reconstituer le cartilage 
articulaire. Par exemple, on a pu utiliser du collagène ou des substances artificiel¬ 
les. Des études sont faites sur des nouveaux ciments qui ne seraient pas du 
polyméthyl métacrylate. Que dire aussi des matériaux à mémoire tel le nitinol, des 
alumines monocristallines qu’ont utilisés les Japonais mais qui paraissent actuel¬ 
lement un peu délaissés. 

En conclusion. - De nombreux matériaux aujourd’hui encore utilisés seront 
vraisemblablement délaissés dans les années à venir. Par contre, on voit poindre 
quelques produits intéressants qui seront à la base des arthroplasties de l’a# 2000. 
Mais nul ne peut prévoir l’évolution en ce domaine puisque la découverte par nos 
collègues chimistes ou métallurgistes de quelques nouveaux matériaux peut 
toujours venir bouleverser cette futurologie. 
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INDEX ALPHABÉTIQUE DES MATIÈRES 


A 

Accélérométrie, 546. 

Aciers, 74. 

— au carbone, 74. 

— inoxydables, 74. 

Activité de surface, 96. 

Agrafage (cartilage de croissance), 393. 
Alésage, 342, 374. 

Alliages, 20, 54, 74. 

Allongement relatif, 26. 

Aluminates, 99. 

Alumine, 84. 

Amis, 413. 

Ancrage, 96, 103, 116, 336, 343, 356. 
Anderson (classification de), 444. 
Anisotropie de l’os, 329. 

Anticlinie, 450. 

AO (fixateur tubule), 350. 

Apesanteur (modifications osseuses liées à 1’), 
219. 

Apophyses épineuses et transverses, 431. 
Architecture (osseuse), 181. 

— (du rachis), 431. 

Armature, 346. 

Arthrose, 307. 

— (fémoro-patellaire), 519. 

— (hanche), 474. 

— (rachidienne), 434. 

Articulation (épaule), 397. 

Atlas, 431, 439. 

Atomes étrangers, 17. 

Axe mécanique (membre inférieur), 483. 
Axis, 431. 


B 

Bandi (avancement tubérositaire), 315. 
Bary centre, 13. 

Bassett, 229. 

Béryllium (toxicité), 58. 

Biceps (action), 409. 


Biofonctionnalité (carbones), 114. 

Bioinertes (céramiques), 96. 

Biomatériaux métalliques, 73. 

Biomécanique (du cartilage de croissance), 
292. 

— (charnières rachidiennes), 439. 

— (cheville), 529. 

— (coude), 409. 

— (épaule), 397. 

— (hanche), 468. 

— (main), 417. 

— (pied), 534. 

— (rachis), 428. 

— (scoliose), 464. 

— (tissulaire), 181. 

Biorésorbables (céramiques), 97. 

Bioverres, 102. 

Blaimont, 531. 

Bombelli (biomécanique de la hanche), 472. 
Bonnel et Rabischong (rotation appuyée), 
444. 

Bonnet (noyau fibro-tendineux postéro-inter- 
ne du genou), 498. 

Brachial antérieur (action), 411. 

Bras (mobilité active), 401. 

Breig, 437. 

Brinell (échelle), 37. 

Butée de hanche, 477. 

C 

Cadmium (toxicité), 58. 

Cal osseux, 199. 

— (pathologique, 200. 

Canal carpien, 419. 

Capteurs plantaires, 549. 

Carbonate de calcium, 98. 

Carbone, 106. 

— pyrolytique, 106. 

Carbure de silicium, 89. 

— de titane, 90. 

Cartier, 521. 

Cartilage de croissance (embryologie), 276. 

— (physiologie), 276. 
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INDEX ALPHABÉTIQUE DES MATIÈRES 


Cartilage élastique, 182. 

— hyalin, 181. 

— (réparation de lésions traumatiques), 317. 
Centre de rotation (détermination pratique), 

244. 

Céramiques, 82, 93. 

Céramo-métalliques (ou cermets), 82, 92. 
Champs électriques ou magnétiques (stimula¬ 
tion de l’ostéogenèse), 238. 

Charnière lombo-sacrée, 455. 

Charnley, 521. 

Charpy (pendule de), 35. 

Cheville (biomécanique), 529. 

Chiari (ostéome du bassin de), 477. 

Chrome (toxicité), 58. 

— (alliage), 76. 

Chondrocyte, 181. 

Chondroplaste, 181. 

Ciment (fixation des prothèses), 343. 

— (réactions tissulaires), 201. 

Cinématique, 6, 9. 

— articulaire, 243. 

— plane, 244. 

— (première articulation metatarsophalan- 
gienne), 254. 

Cinétique (genou), 489. 

Circulation intra-osseuse, 191. 

— (hanche), 473. 

Cisaillement, 31, 341. 

Clonogénicité (test de), 61. 

Clou centro-médullaire, 373. 

— (carbone), 116, 341. 

Cobalt (toxicité), 59. 

— (alliage), 76. 

Coefficient de clonage relatif (CCR 50), 61. 
Coefficient de friction articulaire, 303. 
Collagène, 181, 211. 

Colonisation osseuse, 95. 

Composites carbonés, 106. 

Compression, 29. 

— (bases théoriques, ostéosynthèse par plage), 
364. 

Conception assistée par ordinateur, 66. 
Condyles fémoraux, 486. 

Consolidation osseuse, 200. 

— (clous latomédullaires), 377. 

Contrainte, 25, 337. 

Copolymères, 120. 

Coraco-huméral (ligament), 399. 

Corail, 98. 

Corps d’épreuve, 327. 

Corrosion aqueuse, 42. 

— bactérienne, 46. 

— frottement, 46. 

— généralisée, 45. 

— intergranulaire, 46. 

— localisée, 45. 

Cotyle, 345. 

— précontrainte (plage d’ostéosynthèse), 364. 
Coude (biomécanique), 408. 

Coulomb, 44. 


Courant alternatif pulsé ou continu (stimula¬ 
tion de l’ostéogenèse), 235. 

— de corrosion, 51. 

Courbes de polarisation, 50, 53, 54. 
Coxarthrose (biomécanique), 474. 

Croissance osseuse, 191. 

— (rôle du périoste), 301. 

Cuivre (toxicité), 59. 

Cyphose, 428, 451. 

Cytotoxicité (test de), 61. 

D 

Dedoncker, 535. 

Défauts d’un réseau métallique, 17. 

— linéaires et bidimensionnels, 19. 
Dégradation (des polymères), 121. 

Delmas, 453. 

Dérivée, 6. 

Développée d’une articulation, 259. 
Diagrammes d’équilibre, 21. 

Diffusion par lacunes, 23. 

Dislocations, 19. 

Dissolution d’un constituant d’un alliage, 46. 
Doigts (chaîne des), 422. 

Dose létale à 50 % (DL 50), 61. 

Duchenne de Boulogne, 401. 

Ductilité, 29, 76. 

Durcissement par écrouissage, 23. 

— par précipitation, 23. 

— par soluté, 23. 

Dureté, 26, 36. 

Dynamique, 6. 

— (neuro-méningée), 437. 

— (ostéoarticulaire du rachis), 436. 

E 

Éburnation du cartilage, 310. 

Échelle de dureté (voir Nohs, Brissel, 
Rockwell, Vickers, Knoop). 

Écrouissage, 29, 41. 

Électrogoniométrie, 546. 

Empilement compact, 16. 

Enclavement longitudinal des clous, 375. 
Énergie cinétique, 12. 

Épiphyse cotyloïdienne, 286. 

Épiphysiolyse, 393. 

Éprouvette, 26. 

Essai de traction, 27. 

Essais en laboratoire, 55. 

État métallique, 15. 

Éversion, 531. 

Extension (étude géométrique), 259. 

F 

Fabrication assistée par ordinateur, 66. 
Facettes articulaires vertébrales, 435. 
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Faraday (loi de), 44. 

Fatigue, 26, 34. 

Favite (corail), 98. 

Fémoro-patellaire (articulation), 517. 
Fémoro-tibiale (articulation), 515. 

Fémur (zones de traction et de compression), 
333. 

Fibro-cartilage, 183. 

Fick (méthode de), 244, 405. 

Fischer, 405. 

Fissures, 46. 

Fixateur externe, 350. 

Fixation de prothèse (ciment), 343. 

— (sans ciment), 349. 

Flexam (genou), 485. 

Flexion, 32. 

— (étude géométrique), 259. 

Fluage, 33. 

Force électromotrice, 49. 

Forgeage (métaux), 74. 

Fractures (décollement épiphysaire), 295. 
Frain (modèle expérimental de), 290. 
Friction, 38. 

— (articulation), 303. 

— (plage adhérente), 366. 

Frittage, 84. 

Frottements, 14, 87. 


G 

Génération d’une image CAO en 3 dimen¬ 
sions, 68. 

Genou, 481, 521. 

Gerdy (tubercule de), 498. 

Gléno-humérale (articulation), 406. 

Granulome histiocytaire (réaction aux parti¬ 
cules de ...), 205. 

GUÉPAR (Groupe d’Études des Prothèses 
articulaires), 521. 

Gunston, 521. 


H 

Hanche (biomécanique), 468, 474. 

— (prothèse de), 1 15, 478. 

Havers (canal de), 185. 

Hawship (lacunes de), 191, 214. 

Hecker (faisceaux occipito-axoïdes de), 
447. 

Hémocompatibilité (carbones), 114. 

Henke (axe de), 529. 

Histochimie musculaire, 198. 

Histologie osseuse, 181. 

Histomorphométrie, 181, 213. 

Hoffmann (fixateur externe), 351. 
Homopolymères, 120. 

Hooke (loi de), 26, 32. 


Hughston et Eilers (ligament oblique de), 
488. 

Humphrey (ligament), 488. 

Hypodynamie et structure osseuse, 219. 

I 

Illizaron (fixateur externe), 352. 
Immobilisation (modification de la structure 
osseuse), 219. 

Implants dentaires, 117. 

Index tibio-fémoral de torsion, 486. 

— hanche-pied, 486. 

Indice d’épaisseur de l’ostéoïde (mesure), 218. 
Interface métal (solution), 47. 

Interstitiels, 17. 

Inversion du pied, 531. 

Isoclines, 326. 

Isochromes, 324. 

Isostatiques, 323. 

Isthme vertébral, 431. 

J 

Jauges d’extensométrie électrique, 327. 

Joints de grains, 19. 

Jonction cranio-rachidienne, 439. 

— thoraco-lombaire, 449. 

Judet (fixateur), 350. 


K 

Kapandji, 410. 

— (physiologie articulaire du genou), 481. 
Kaplan (fibres de), 498. 

Kempf, 373. 

Knoop (échelle de), 38. 

Kuntscher (enclouage), 342, 373. 


L 

La Caffinière (de), 404. 

Lacroix (virole périchondrale de), 280, 299. 
Lacunes d’un réseau, 17. 

Landsmeer (aponévrose dorsale des doigts), 
424. 

Lapidus, 535. 

Lelièvre, 531, 535. 

Ligaments (croisés du genou), 490, 497. 

- (renforts), 115. 

— (traitement), 510. 

Lignes d’apposition cémentique, 193. 

Ligne neutre, 334. 

Long supinateur (action), 409. 

Lordose, 428. 

Louis, 433. 

Lubrification articulaire, 303. 
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M 

Mac Murray (traitement chirurgical), 315. 
Main (biomécanique), 418. 

Malléabilité, 29. 

Maquet (avancement tubérositaire), 315. 

— (biomécanique du genou), 481, 507. 

— (biomécanique de la hanche), 471. 
Marche, 543. 

Matériaux (à phases dispersées), 91. 

— (nouveaux), 551. 

Matrice osseuse, 188. 

Mécanique, 6. 

— (des polymères), 120. 

Mécanismes de calcification, 206. 
Médiocarpienne (articulation), 418. 
Ménisques (biomécanique du genou), 497. 
Menkes (syndrome de), 59. 

Merckel, 331. 

Métacarpiens (fonction), 420. 
Méthylmétanylate, 201. 

Minéralisation de l’ôs, 207. 

Mitochondries (rôle des), 207. 

Modelage osseux, 193. 

Module d’élasticité, 26, 74, 80. 

Module de Young (voir Young). 

Mohs (échelle de), 27. 

Moment cinétique, 14. 

Moment d’inertie, 14. 

Mouillabilité, 87. 

Morphotypes (genou), 485. 

Muscles striés (histologie), 196. 


N 

Neer, 407. 

Nernst (relation de), 47. 
Newton, 12. 

Nickel (toxicité), 60. 
Nitrure de silicium, 90. 

— de titane, 90. 

Noyau épiphysaire, 277. 


O 

Odontoïde, 443. 

Omoplate (mouvement), 404. 
Ossification enchondrale, 191. 

— primaire (de membrane), 191. 

— secondaire, 191. 

Ostéoclastes, 189. 

Ostéocyte, 184. 

Ostéogenèse, 190. 

Ostéoplaste, 185. 

Ostéosynthèse (chez l’enfant), 379. 

— (par clou), 373. 

— (par fixateur externe), 350. 

— (par plaque), 336, 361. 


Ostéotomie (genou), 510. 
— (hanche), 474. 

Oxydes frittés, 84. 


P 

Palmaire (loge), 421. 

Pascal, 26. 

Passivation, 53. 

Patellectomie, 520. 

Pauwels (balance de), 289, 469. 

— (étude biomécanique), 292, 481, 507. 

— (intervention), 315. 

Pendule de Charpy (voir Charpy). 

Périoste, 193. 

— (enfant), 299. 

Péroné (contrainte sur le), 333. 
pH, 49. 

Phosphate de calcium, 89, 99. 
Photo-élasticité, 324. 

Pied, 534. 

Piezo-électricité de l’os, 231. 

Piles de corrosion, 44. 

Plaque adhérente, 340. 

— d’ostéosynthèse, 336, 361. 

Plaque conjugale épiphysaire, 278. 

Plaques d’ostéosynthèse (carbone), 116. 
Plateforme dynamométrique, 548. 

Poignet (mouvements), 418. 

Point matériel, 5. 

Poisson (coefficient de), 28. 

Pol Le Cœur, 531. 

Polarisation, 50. 

Polyéthylène, 127. 

Polymères, 119. 

— amorphes, 120. 

— biotolérés, 123. 

— fluorés, 125. 

— polyacétal, 124. 

— polyacryliques, 123. 

— polyamides, 124. 

— polyesters satinés, 126. 

— polyoléfines, 127. 

— semi-cristallins, 120. 

— (synthèse), 120. 

Pompe cardiaque, 118. 

Porcelaines, 83. 

Porosité, 95. 

Potentiels d’électrode, 47, 49. 

Pouce (colonne du), 425. 

Pourbaix, 49. 

Poutres composites, 334. 

Précontrainte (plage d’ostéosynthèse), 
364. 

Primitive, 6. 

Propriétés électriques de l’os, 229. 

Protéines non collagéniques osseuses, 211. 
Protéoglycanes, 211. 

Prothèses (ancrage), 343. 

— (coude), 414. 
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— (épaule), 407. 

— (genou), 520. 

— (hanche), 115, 478. 

R 

Rachis, 428. 

Radio-carpienne (articulation), 418. 

Ranvier (encoche d’ossification), 280. 
Rayons atomiques, 17. 

Réactions tissulaires aux produits d’usure et 
de corrosion, 201. 

Recouvrance, 33. 

Récurvatum (genou), 485. 

Référentiels, 9. 

Relaxation, 33. 

Remodelage osseux, 213, 219. 

Réseau métallique, 15. 

Résilience, 26, 35. 

Résistance des matériaux, 25. 

Résorption péri-ostéocytaire (évaluation), 218. 
Rigidité (fixateur externe), 354. 

Rockwell (échelle de), 37. 

Rugosité, 86. 

S 

Sacrum, 431. 

Saisie informatique de points de la structure, 
67. 

Salter et Harris (fracture décollement 
épiphysaire), 295. 

Scapulo-humérale (articulation), 398. 
Schneider (théorie de), 446. 

Scoliose, 429, 464. 

Service de Santé des Armées (fixateur), 352. 
Silicones, 123. 

Site ostaédrique, 17. 

— tétaédrique, 17. 

Sites interstitiels, 17. 

Solutions solides, 20. 

Spondylolisthésis, 455. 

Spongialisation, 320. 

Stabilité (fixateur externe), 354. 

— (plage), 370. 

— (rachis), 430. 

Statique, 12. 

— (du rachis), 429. 

Stimulation électrique de l’ostéogenèse, 228. 

— électromagnétique de l’ostéogenèse, 228. 
Structure cubique centrée, 16. 

— cubique face centrée, 16. 

— du matériau, 40. 

— hexagonale compacte, 16. 

— minérale de l’os, 206. 

Surfaces d’apposition ostéoïde (mesure), 218. 

— de résorption ostéoclastique (mesure), 218. 
Surtension, 50. 

Sus-épineux (biomécanique), 401. 

Synoviale, 195. 


T 

Techniques d’imagerie informatisée, 67. 
Tectoplastie du cotyle, 477. 

Teintes sensibles (photo-élasticité), 326. 
Tendons (histologie), 196. 

Théorèmes de conservation, 11. 

Théorie électrocinétique de la stimulation de 
l’ostéogenèse, 231. 

Thermodynamique électrochimique, 49. 

Tibia (effet d’une charge croissante), 333. 

— valgum post-traumatique (rôle du périos¬ 
te), 301. 

Tibio-tarsienne (articulation), 531. 

Tide Mark, 320. 

Tissu osseux (histologie), 184. 

Titane (toxicité), 60. 

Tolérance biologique (céramiques), 101. 

— (carbones), 114. 

Torsion, 29. 

Torsions axiales des membres inférieurs, 484. 
Tournevis dynamométrique, 337. 

Toxicité des métaux, 57. 

Traction, 26. 

Traitement (usure du cartilage), 315. 

Trempe, 21. 

Triceps (action), 412. 

Trillat (point d’angle postéro-interne), 498. 
Trochlée fémorale, 486. 

U 

Usure, 39. 

— (des prothèses), 523. 

— (du cartilage), 307. 

V 

Valgus (genou), 481, 509. 

Varus (genou), 481, 507. 

Vecteur, 7. 

Vernis craquelants, 323. 

Verres, 83, 99. 

Verrouillage (clou centro-médullaire), 342. 
Vertèbre, 428. 

— (anticlinale), 450. 

Vésicules matricielles (rôle des), 207. 
Vickers (échelle de), 37. 

Vieillissement (des polymères), 122. 

Virole périchondrale, 277, 299. 

Vis pilotis, 345. 

Visco-élasticité (os), 330. 

Vissage, 336, 366. 

Vitesse angulaire d’un solide, 13. 

Vitesse de corrosion, 50. 

— de croissance (cartilage de croissance), 

293. _ 

Vitesse de minéralisation, moyenne (mesure), 
218. 

Vitro-céramiques, 99. 
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Volume ostéoïde relatif (mesure), 218. 

— trabéculaire osseux (mesure), 217, 222. 
Voss (opération), 315. 


W 

Wagner, 521. 

Wilson (syndrome de), 59. 
Wolf (loi de), 445. 

Wrisberg (ligament de), 488. 


Y 

Young (module de), 28, 34, 74, 329, 344. 


Z 

Zircone, 88. 

Zone d’élasticité, 26. 

— de plasticité, 28. 

— de striction, 28. 
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